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Blut, dachte man einst, wird in der Leber gebildet, durch die Adern in den
Kopf, die Glieder und Organe geleitet und dort verbraucht [Ack92]. Inzwischen
hat sich nicht nur die Erkenntnis durchgesetzt, dass Blut in einem Kreislauf
zirkuliert; vielmehr hat intensive Forschung auf allen Ebenen zu einem weit-
reichenden Versta¨ndnis der zugrundeliegenden Mechanismen gefu¨hrt – sei es
die makroskopische Ebene der Stro¨mungs- und Gefa¨ßmechanik mit ihrer kom-
plexen Eigenregulation, sei es die mikroskopische Ebene des Gefa¨ßaufbaus, der
Blutzusammensetzung und der biochemischen Prozesse.
Dennoch sind Erkrankungen des Herz-Kreislauf-Systems weit verbreitet und
geho¨ren zu den ha¨ufigsten Todesursachen in den westlichen Industrienatio-
nen [PPR+05]. Zwar erzielen die therapeutischen Maßnahmen immer besse-
re Ergebnisse, gerade Erkrankungen im fortgeschrittenen Stadium lassen sich
jedoch oft nur symptomatisch behandeln, aber nicht kurieren. Fu¨r den Pati-
enten bedeutet dies beispielsweise lebenslange Medikamenteneinnahme, unter
Umsta¨nden mit Nebenwirkungen, reduzierte Belastbarkeit, mitunter auch wie-
derholte operative Eingriffe. Im fru¨hen Stadium hingegen sind die Aussichten
auf eine kurative Behandlung zumeist erheblich besser. Neben der Fo¨rderung
gesunder Lebensfu¨hrung zur Reduktion des Erkrankungsrisikos misst daher die
kardiovaskula¨re1 Medizin – wie viele andere Disziplinen auch – der fru¨hzeitigen
Erkennung von Erkrankungen immer gro¨ßere Bedeutung zu [HL87]. Daraus
ergeben sich erho¨hte Anforderungen an die Diagnostik: die Verfahren mu¨ssen
empfindlicher und zuverla¨ssiger werden, um neuartige, tiefergehende Einblicke
in die Ko¨rperfunktion eines Patienten zu ermo¨glichen. Zugleich mu¨ssen sie fu¨r
den Arzt einfach zu handhaben und kostengu¨nstig sein.
1kardiovaskula¨r : das Herz und die Gefa¨ße betreffend
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Im Fokus der vorliegenden Arbeit steht die rechnergestu¨tzte Analyse – die
qualitative und quantitative Bewertung – pathologischer Blutstro¨mungen im
Herzen und in den großen herznahen Gefa¨ßen. Aus einer Vielzahl von Gru¨nden
kann die natu¨rliche Blutstro¨mung gesto¨rt sein, was zu einer unmittelbaren Be-
eintra¨chtigung des Wohlbefindens fu¨hren kann und in manchen Fa¨llen auch
schwerwiegende, sekunda¨re Scha¨den am Organsystem zur Folge hat. Beispiel-
haft werden hier die Mitralklappeninsuffizienz, die Aortenisthmusstenose und
die Auswirkungen eines Aortenklappenersatzes betrachtet. A¨rzten wie betrof-
fenen Patienten stellt sich gleichermaßen die Frage nach dem Schweregrad und
den zu erwartenden Folgen. Eine pra¨zise Antwort ist entscheidend fu¨r eine The-
rapie, die Risiken einer Verschlechterung minimiert, zugleich aber u¨berflu¨ssige,
physisch wie psychisch belastende Maßnahmen vermeidet. Vor diesem Hinter-
grund ist das Anliegen dieser Arbeit, neue Einblicke in die physiologischen
und pathologischen Stro¨mungsverha¨ltnisse zu liefern und so einen Beitrag zur
Verbesserung der Diagnostik zu leisten.
1.2 Fragestellung
In der klinischen Praxis gibt es bislang kein einziges diagnostisches Verfahren,
das ein vollsta¨ndiges Stro¨mungsbild, also das zeitlich vera¨nderliche Vektorfeld
der Stro¨mungsgeschwindigkeiten, liefert. Eine Variante der Magnetresonanzto-
mographie, die tridirektional kodierte Phasenkontrast-Magnetresonanztomo-
graphie, ist der aussichtsreichste Ansatz, diese Lu¨cke zu schließen [MDH+04].
In den vergangenen 10–15 Jahren wurde dieses Verfahren immer weiter entwi-
ckelt und optimiert, der Einzug in die Praxis ist aber noch nicht vollzogen.
Im Hinblick auf die angestrebte Analyse kardiovaskula¨rer Stro¨mungen stellen
sich prima¨r folgende Fragen:
• Welche Anforderungen sind an die Bildgebung zu stellen?
Die Magnetresonanztomographie ist ein komplexes, radiologisches Bild-
gebungsverfahren. Zahlreiche Parameter steuern den spezifischen Cha-
rakter der Aufnahme. Zugleich ko¨nnen Rauscheffekte, aber auch anato-
mische Anomalien die Bildqualita¨t negativ beeinflussen. Aufnahme und
Interpretation der Bilder erfordern daher besondere Expertise. Vor die-
sem Hintergrund muss gepru¨ft werden, welchen Einfluss die Sequenzpa-
rameter auf die Stro¨mungsbildgebung haben, welche Bildorientierungen
vorteilhaft sind und welche Fehlerquellen beru¨cksichtigt werden mu¨ssen.
• Welche Qualita¨t haben die Daten?
Unmittelbar mit der vorigen Frage verbunden ist die Frage nach der
Qualita¨t der Daten. Welche systematischen Sto¨rungen treten auf? Wie
lassen sie sich korrigieren?
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• Wie ko¨nnen die Daten visualisiert werden?
Stro¨mungsbilder sind vektorwertig und lassen sich somit nicht mit ra-
diologischer Standardsoftware betrachten. Zwar wurde bereits mit Sys-
temen zur Visualisierung technischer Stro¨mungsprozesse experimentiert
[WEF+99, MDH+04], fu¨r eine klinische Nutzung sind diese aber nicht
praktikabel. Es muss daher gekla¨rt werden, wie die Daten sinnvoll ver-
arbeitet und dargestellt werden ko¨nnen. Dabei sind technische Schnitt-
stellen ebenso zu beru¨cksichtigen wie die Intuitivita¨t der Visualisierung
oder der Zeitaufwand im Umgang mit dem Softwaresystem.
• Welche quantitativen Gro¨ßen lassen sich ableiten?
Neben der visuellen, qualitativen Beurteilung der Daten sind quanti-
tative Gro¨ßen fu¨r den Befund von großer Bedeutung. Wa¨hrend tomo-
graphisch bislang hauptsa¨chlich geometrische Kennwerte erfasst werden,
lassen die Stro¨mungsbilder erwarten, dass auch funktionelle Gro¨ßen be-
stimmt werden ko¨nnen. Insbesondere Flu¨sse durch die Herzklappen sind
von Interesse, da sich diese bislang nur eingeschra¨nkt bestimmen lassen.
• Wie zuverla¨ssig ist das Verfahren?
Angesichts zahlreicher potenzieller Fehlerquellen, sowohl bei der Bild-
gebung als auch bei der komplexen Datenverarbeitung, muss evaluiert
werden, wie zuverla¨ssig die qualitativen und quantitativen Ergebnisse
der Analyse sind.
• Worin besteht der klinische Nutzen?
Wenngleich sich aus den Daten eindrucksvolle Visualisierungen generie-
ren lassen und auch quantitative Gro¨ßen berechnet werden ko¨nnen, bleibt
angesichts der hohen Kosten fu¨r magnetresonanztomographische Unter-
suchungen die Frage nach dem Vorteil gegenu¨ber bestehenden Verfahren.
Mo¨glicherweise lassen sich neue Indikatoren fu¨r die Beurteilung kardio-
vaskula¨rer Erkrankungen ableiten.
1.3 Zielsetzung und Beitrag der Arbeit
Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, einen Beitrag zur Beantwortung der ge-
stellten Fragen zu leisten und anhand ausgewa¨hlter Beispiele das Potenzial
der rechnergestu¨tzten Analyse kardiovaskula¨rer Stro¨mungen zu demonstrieren.
Im Hinblick auf den aktuellen Stand der Forschung und die offene Diskussion
um den klinischen Nutzen der magnetresonanztomographischen Stro¨mungs-
bildgebung erscheint es aus Sicht der Informatik vorrangig notwendig, die In-
formationsverarbeitung zu systematisieren und den Anforderungen der Klinik
anzupassen.
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Daher soll die Arbeit insbesondere mit folgenden Untersuchungen und techni-
schen Konzepten zum wissenschaftlichen Diskurs beitragen:
• Interaktive Stro¨mungsanalyse
Um dem Problem fehlender analytischer Software Rechnung zu tragen,
wird ein System entworfen, das speziell auf die Bedu¨rfnisse klinischer
Stro¨mungsdatenanalyse zugeschnitten ist. Zentrale Idee ist dabei die In-
teraktivita¨t des Arbeitens. Denn nur durch ein Wechselspiel von Bediener
und System lassen sich die komplexen Daten explorieren und verstehen.
Der Beitrag besteht in der Schaffung einer Arbeitsumgebung fu¨r die sys-
tematische Analyse von zeitvarianten, vektorwertigen Stro¨mungsbildern.
[USA+04, UAH+05b, ULZ+06, ULLZ+08, ULFM07]
Methodisch liegt der Schwerpunkt auf dem strukturierten, anwendungs-
orientierten Entwurf einer geeigneten Systemarchitektur und deren Rea-
lisierung in Software.
• Flussbasierte Kavita¨tensegmentierung
Die Analyse von Stro¨mungen in den Kavita¨ten, d.h. den Hohlra¨umen
des Herzens, unterliegt erschwerten Bedingungen. Um trotz der starken
Eigenbewegung des Herzens den Zu- und Abfluss von Blut erfassen zu
ko¨nnen, wird der Ansatz verfolgt, die Hohlra¨ume zeitaufgelo¨st zu seg-
mentieren und auf diese Weise ihre Bewegung zu verfolgen. Da aber die
spezifischen Eigenheiten der Stro¨mungsbildgebung eine Segmentierung
allein aufgrund morphologischer Merkmale nicht zulassen, wird ein fluss-
basiertes Segmentierungsverfahren entwickelt. [ULLZ+07, KULD08]
Methodisch liegt der Schwerpunkt auf der algorithmisch-mathematischen
Konzeption eines modellbasierten Segmentierungsverfahrens und dessen
Implementierung.
• Validierung der Flussquantifizierung
Aus dem Vektorfeld der Flussgeschwindigkeiten la¨sst sich der zeitabha¨ngi-
ge Fluss durch eine Ebene, mithin durch einen Gefa¨ßquerschnitt, be-
rechnen. Wa¨hrend einfache, auf der Magnetresonanztomographie basie-
rende Flussmessungen klinisch bereits eingesetzt werden, existieren u¨ber
die Verwertbarkeit aus dem Vektorfeld gewonnener Flusswerte kaum Er-
kenntnisse. In mehreren Versuchsreihen werden Genauigkeit und Konsis-
tenz der Daten und Algorithmen evaluiert, auch fu¨r den schwierigen Fall
sogenannter transmitraler Flu¨sse im Herzen selbst. [UAH+05a, LULZ+]
Methodisch steht somit die experimentelle Validierung der implementier-
ten Verfahren im Vordergrund.
Die klinische Wertigkeit der Stro¨mungsanalyse wird offenbleiben. Deren Beur-
teilung bleibt der A¨rzteschaft u¨berlassen.
1.4. Gliederung 5
1.4 Gliederung
Die vorliegende Arbeit ist in zwei Teile gegliedert: der erste Teil, bestehend
aus den Kapiteln 2–4, beschreibt den medizinischen, technischen und wissen-
schaftlichen Kontext und legt die Grundlagen fu¨r das weitere Versta¨ndnis; der
zweite Teil, bestehend aus den Kapiteln 5–7, ist dann den einzelnen Beitra¨gen
der Arbeit gewidmet.
Im Einzelnen haben die Kapitel folgende Inhalte:
Kap. 2 beschreibt den medizinischen Hintergrund der Arbeit und fu¨hrt die
Fachtermini ein, die im Weiteren verwendet werden.
Kap. 3 erla¨utert das physikalisch-technische Prinzip der magnetresonanzto-
mographischen Bildgebung. Insbesondere die Funktionsweise der Stro¨-
mungsbildgebung wird ausfu¨hrlich beschrieben.
Kap. 4 befasst sich mit dem Stand der Forschung. Die wesentlichen Arbeiten
zur Stro¨mungsbildgebung, -visualisierung und -quantifizierung sowie
zur Herzsegmentierung werden ero¨rtert, wobei zugleich ungelo¨ste Pro-
bleme deutlich werden.
Kap. 5 widmet sich der interaktiven Stro¨mungsanalyse. Nach einer U¨bersicht
u¨ber die im Rahmen der Arbeit aufgenommene Datenbasis werden
Entwurf und Entwicklung des Softwaresystems beschrieben, das die
gesamte Prozesskette der Datenverarbeitung abdeckt.
Kap. 6 behandelt die Segmentierung der Kavita¨ten des Herzens auf Basis
der Level-Set-Methode. Nach einer Einfu¨hrung in die mathematischen
Grundlagen werden schrittweise einzelne Komponenten der Aktualisie-
rungsfunktion entworfen, die anschließend als Grundlage fu¨r die Im-
plementierung dient. Eine kurze Evaluierung der Ergebnisse schließt
das Kapitel ab.
Kap. 7 beschreibt die Experimente zur Validierung der in den Kapiteln 5 und 6
entwickelten Methoden und pra¨sentiert die Ergebnisse der Auswer-
tung.
Die Arbeit schließt in Kapitel 8 mit einer Zusammenfassung und einem Aus-





Das vorliegende Kapitel soll in aller Ku¨rze die medizinischen Fachbegriffe und
Zusammenha¨nge vermitteln, deren Kenntnis fu¨r das weitere Versta¨ndnis der
Arbeit notwendig erscheint. Angesichts der Komplexita¨t des menschlichen Or-
ganismus sowie der stetig fortschreitenden medizinischen Forschung muss sich
die Darstellung jedoch auf das Wesentliche konzentrieren. Fu¨r detaillierte In-
formationen wird auf die medizinische Fachliteratur verwiesen.
Der Fragestellung der Arbeit entsprechend steht die Ha¨modynamik, d.h. die
stro¨mungsphysikalische Betrachtung von Herz und Kreislauf, im Fokus der
Ausfu¨hrungen. Blut- und Erregungsphysiologie sowie weitere biochemische Pro-
zesse bleiben hingegen außer Betracht.
Zuna¨chst werden Anatomie und Physiologie beschrieben, der gesunde Zustand
also. Daran an schließt sich ein U¨berblick u¨ber ha¨ufige Krankheitsbilder, wo-
bei wiederum vorrangig die ha¨modynamisch interessanten angeborenen und
erworbenen Herzfehler betrachtet werden. Die isolierte Mitralklappeninsuffi-
zienz und die Aortenisthmusstenose, die in dieser Arbeit als Evaluationsbei-
spiele dienen, werden dabei ausfu¨hrlich hinsichtlich ihrer Ursachen (A¨tiolo-
gie), Entwicklung (Pathogenese) und Funktionsmechanismen (Pathophysiolo-
gie) beschrieben. Zugleich werden sie als Beispiele fu¨r die folgende Darstel-
lung der klinischen Behandlung von Herzfehlern herangezogen. Dazu geho¨rt
im Zusammenspiel von Kardiologie, Herzchirurgie und Radiologie zuna¨chst ei-
ne ausfu¨hrliche Diagnostik, an die sich die Therapieentscheidung und letztlich
die Therapie selbst anschließt.
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2.2 Anatomie und Physiologie
2.2.1 Aufbau des Kreislaufsystems
Herz, Blut und Blutgefa¨ße bilden zusammen das Kreislaufsystem (Systema car-
diovasculare), dessen Aufgabe im Transport von Gasen, Na¨hrstoffen, Wa¨rme,
Hormonen, Wasser sowie Abwehr- und Schlackenstoffen liegt. Alle Teile des
Ko¨rpers, auch die entlegendste Zelle, sind an dieses Kreislaufsystem angeschlos-
sen [Lip06].
Die zentrale Pumpe fu¨r das Blut ist das Herz. Es liegt nahezu mittig, nur
leicht nach links versetzt in der Brustho¨hle (Thorax ), eingeschlossen in den
Herzbeutel (Perikard), einer geschlossenen Hu¨lle aus Bindegewebe, in der es
die Pumpbewegungen dank einer du¨nnen Flu¨ssigkeitsschicht weitgehend rei-
bungsfrei ausfu¨hren kann. Zu seiner Linken und seiner Rechten liegen die bei-
den Lungenflu¨gel, nach unten grenzt das Zwerchfell (Diaphragma) zum Bauch-
raum ab. Schu¨tzend umgeben ist die gesamte Brustho¨hle von den Rippen, die
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Abb. 2.1: Anatomie des Herzens (aus [Net90])













Abb. 2.2: Kreislauf des Bluts (nach [Lip06])
Das Herz ist ein muskulo¨ses Hohlorgan, das durch eine Scheidewand (Septum)
in eine linke und eine rechte Ha¨lfte geteilt ist. Jede dieser Ha¨lften besteht wie-
derum aus einem Vorhof (Atrium) und einer Kammer (Ventrikel). Der linke
Ventrikel ist dem großen Kreislauf zugeordnet: durch Kontraktion wird sauer-
stoffreiches Blut zuna¨chst in die Aorta und dann u¨ber immer weiter verzweigte
Arterien und Arteriolen in alle Teile des Ko¨rpers gepumpt. Nach dem Stoffaus-
tausch zwischen Blut und Gewebe, der hauptsa¨chlich in den Kapillargefa¨ßen
erfolgt, vereinigt sich das nun sauerstoffarme Blut u¨ber Venulen und immer
dickere Venen schließlich in die beiden Hohlvenen, die in den rechten Vorhof
mu¨nden. Von dort fließt es in den rechten Ventrikel, der es als Antrieb des
kleinen Kreislaufs u¨ber die Pulmonalarterie in die Lunge pumpt. Wieder mit
Sauerstoff angereichert, gelangt es dann u¨ber vier Pulmonalvenen in den linken
Vorhof und von dort schließlich wieder in den linken Ventrikel (Abb. 2.2).
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Um zu gewa¨hrleisten, dass das Blut stets in dieselbe Richtung fließt und nicht
zuru¨ck, besitzt das Herz insgesamt vier Herzklappen, die nach dem Prinzip
passiver Ventile funktionieren. Ihrer Form nach werden zwei Arten unterschie-
den [Net90]:
• Segelklappen
Sie liegen an den U¨berga¨ngen von den Vorho¨fen zu den Kammern und
werden daher auch als atrioventrikula¨re (AV) Klappen bezeichnet. Sie be-
stehen aus mehreren du¨nnen, segelfo¨rmigen Membranen, die jeweils an
einer Seite mit dem die kreisfo¨rmige O¨ffnung umschließenden Klappen-
ring (anulus fibrosus) verwachsen sind. Die freien Enden der Membranen
sind an der der Kammer zugewandten Seite u¨ber Sehnenfa¨den (chor-
dae tendineae) an Papillarmuskeln an der Kammerinnenwand befestigt.
Dru¨ckt Blut kammerseitig gegen die Membranen, sorgen die Sehnenfa¨den
dafu¨r, dass die Membranen gerade eine dichte, geschlossene Fla¨che bil-
den und nicht in den Vorhof umschlagen.
Die linke AV-Klappe heißt ihrer einem Bischofshut a¨hnelnden Segel we-
gen Mitralklappe. Sie setzt sich aus zwei großen Segeln zusammen (aorta-
les und murales Segel). Die a¨quivalente Klappe auf der rechten Seite ist
die Trikuspidalklappe, da sie drei Segel umfasst, namentlich das vordere
Segel (cuspis anterior), das mittlere (cuspis septalis) und das hintere
Segel (cuspis posterior).
• Taschenklappen
Diese auch als Semilunarklappen bezeichneten Klappen liegen an den
Ausga¨ngen der Kammern und unterscheiden sich im Aufbau grundle-
gend von den Segelklappen. Ihre drei etwa gleichgroßen Membranen sind
taschenfo¨rmig und kommen ohne Sehnenfa¨den aus. Stattdessen werden
sie von der Gefa¨ßwand so gehalten, dass, wenn Blut aus Aorta bzw.
Pulmonalarterie zuru¨ckfließt, sich die Taschen fu¨llen und die O¨ffnung
verschließen.
Die Klappe im Ausflusstrakt des linken Ventrikels zur Aorta hin heißt
Aortenklappe. Das Pendant im Ausflusstrakt des rechten Ventrikels zur
Pulmonalarterie hin heißt Pulmonalklappe.
Die Faserringe der vier Klappen liegen nahezu in einer Ebene und bilden
zusammen das Herzskelett, das zugleich Vorho¨fe und Kammern voneinander
trennt. Die Klappenebene steht nicht still, sondern bewegt sich mit dem Herz-
schlag auf und ab.
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2.2.2 Funktionszyklus
Die Pumpwirkung des Herzens beruht auf dem zyklischen Wechsel von Er-
schlaffung (Diastole) und Kontraktion (Systole) der Herzkammern. Als Takt-
geber fu¨r den Herzschlag fungiert der Sinusknoten im rechten Vorhof. Die von
dort zyklisch ausgesandten elektrischen Signale breiten sich u¨ber ein Leitungs-
system in der Herzmuskulatur aus und erregen zuna¨chst die Vorho¨fe, nach
Passage des Atrioventrikularknotens mit leichter Verzo¨gerung auch die Ventri-
kel. Der zeitliche Verlauf der Herzerregung la¨sst sich u¨ber Elektroden messen
und zu diagnostischen Zwecken als Elektrokardiogramm (EKG) darstellen.
Die Herzfrequenz (HF) wird u¨ber ein System von Nerven in Abha¨ngigkeit vieler
Faktoren, insbesondere ko¨rperlicher Belastung, Temperatur und Gefa¨ßdruck,
gesteuert. In Ruhe betra¨gt die Frequenz 60-90 Schla¨ge pro Minute, unter Be-
lastung kann sie auf bis zu 200 Schla¨ge pro Minute steigen [STL00].
Der Herzzyklus la¨sst sich in vier Aktionsphasen unterteilen (Abb. 2.3):
• Anspannungsphase
Ein starkes elektrisches Erregungssignal zu Beginn der Systole, im EKG
als QR-Flanke sichtbar (sog.
”
R-Zacke“), leitet die Kontraktion der Herz-
kammermuskulatur ein. Der Anstieg des intraventrikula¨ren Drucks fu¨hrt
zum Schließen der atrioventrikula¨ren Klappen. Da auch die Arterienklap-
pen noch geschlossen sind, steigt der Druck weiter an, ohne dass sich die
Ventrikelvolumina a¨ndern (isovolumetrische Kontraktion).
• Austreibungsphase
Erst wenn der intraventrikula¨re Druck den Aorten- bzw. Pulmonalis-
druck u¨bersteigt, o¨ffnen sich die Aorten- und die Pulmonalklappe, und
das Blut stro¨mt aus. Gleichzeitig wird durch die Abwa¨rtsbewegung der
Klappenebene Blut aus den Venen in die Vorho¨fe gesaugt.
• Entspannungphase
Sinkt der Ventrikeldruck wieder unter den Arteriendruck, schließen Aor-
ten- und Pulmonalklappe, und eine isovolumetrische Erschlaffung setzt
ein: der Druck fa¨llt ab, ohne dass sich die Ventrikelvolumina a¨ndern.
• Fu¨llungsphase
Nach dem O¨ffnen der AV-Klappen fließt das in den Vorho¨fen angesam-
melte Blut in die Ventrikel. Beschleunigt wird der Vorgang dadurch,
dass sich die wa¨hrend der Systole in Richtung Herzspitze abgesenkte
Klappenebene nach oben bewegt. Im letzten Drittel der Fu¨llungsphase
tra¨gt zusa¨tzlich die aktive Kontraktion der Vorho¨fe (Vorhofsystole) zur
Ventrikelfu¨llung bei.
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Abb. 2.3: Funktionszyklus des Herzens. Systole mit Anspannungsphase (A)
und Austreibungsphase (AT). Diastole mit Entspannungphase (E)
und Fu¨llungsphase (F).
In einem Herzschlag wird nicht das gesamte enddiastolische Volumen (EDV )
der Ventrikel ausgeworfen. Es verbleibt vielmehr ein endsystolisches Volumen
(ESV ) als Rest. Fu¨r das Schlagvolumen (SV ) gilt also:
SV = EDV − ESV (2.1)
Das enddiastolische Volumen betra¨gt beim Erwachsenen in Ruhe etwa 140mL,
das endsystolische Volumen 50mL und das Schlagvolumen mithin 90mL.
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Statt des absoluten Schlagvolumens wird zur Beurteilung der Herzleistung





Im genannten Fall betra¨gt die Ejektionsfraktion also 64%.
Schließlich wird das Herzminutenvolumen (HMV ) definiert, das seinem Na-
men entsprechend u¨blicherweise in L/min oder mL/min angegeben wird.
HMV = SV ·HF (2.3)
2.2.3 Regulationsmechanismen
Die Fo¨rderleistung des Herzens erbringt der Herzmuskel als Teil der Herzwand,
die sich aus drei Schichten zusammensetzt: der Außenhaut (Epikard), der Mus-
kelschicht (Myokard) und der Innenhaut (Endokard). Wa¨hrend Epi- und En-
dokard jeweils nur ca. 50-300µm dick sind, erreicht beim gesunden Herzen das
Myokard der Vorhofwa¨nde ca. 2,5mm, des rechten Ventrikels ca. 4mm und
des linken Ventrikels 12-15mm [Cae99].
Das Herz kann seine Fo¨rderleistung in weiten Grenzen an den Bedarf anpassen.
Dabei sind zwei Regulationsmechanismen zu unterscheiden:
• Kurzfristige Anpassung
Bei akuter Belastung kann das Herzminutenvolumen auf mehr als das
Fu¨nffache des Ruhewerts steigen. Verantwortlich dafu¨r ist zum einen
der autoregulatorische Frank-Starling-Mechanismus, der unter dem Ein-
fluss eines erho¨hten diastolischen Einstroms (Volumenbelastung) oder ei-
nes erho¨hten Kreislaufwiderstands (Druckbelastung) das Schlagvolumen
ausregelt. Dieser Mechanismus sorgt auch dafu¨r, dass linker und rechter
Ventrikel stets die gleiche Blutmenge fo¨rdern. Zum anderen steuern neu-
rovegetative und humorale1 Einflu¨sse die Herzleistung, indem zusa¨tzlich
die Herzfrequenz vera¨ndert wird. [STL00]
• Langfristige Anpassung
Bei anhaltender, vorwiegend druckbedingter Belastung kommt es zu ei-
ner Vergro¨ßerung des Herzmuskels (Hypertrophie). Wa¨hrend dieser Vor-
gang als Folge sportlicher Beta¨tigung natu¨rlich und reversibel ist, fu¨hrt
pathologische Druckbelastung zur irreversiblen Scha¨digung des Herzmus-
kels. Damit einher geht, bedingt durch erho¨hte Volumenbelastung, eine
1Humorale Regulation erfolgt durch in Blut- oder Gewebeflu¨ssigkeit freigesetzte Mo-
leku¨le, z.B. Hormone
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Abb. 2.4: Vera¨nderung der Herzwand durch Belastung
a) Normales Herz b) Hypertrophes Herz c) Dilatiertes Herz
krankhafte Vergro¨ßerung der Kammer- oder Vorhofvolumina (Dilatati-
on). Das Herz verliert langsam an Leistungsvermo¨gen, am Ende steht
die terminale Herzinsuffizienz. [Cae99]
2.3 Krankheitsbilder
2.3.1 Einordnung
Herz und Kreislauf ko¨nnen eine Vielzahl von Krankheiten mit unterschied-
lichsten Ursachen und Wirkungen treffen. Große und wichtige Gruppen von
Erkrankungen sind [Hom01]:
• Koronare Herzkrankheit
• Erkrankungen des Myokards und des Perikards
• Chronische Herzinsuffizienz




Dabei sind die angeborenen Herzfehler und die im Laufe des Lebens erwor-
benen Herzklappenfehler die Erkrankungen, die prima¨re Vera¨nderungen der
Stro¨mungsstruktur im Herzen und den großen herznahen Gefa¨ßen hervorrufen
und insofern fu¨r die Stro¨mungsbildgebung von besonderem Interesse sind. Die-
se Erkrankungen, im Folgenden zusammenfassend als Herzfehler bezeichnet,





Transposition der großen Arterien TGA 8%
Persistierender Ductus arteriosus PDA 12%
Aortenisthmusstenose ISTA 7%
Tab. 2.1: Ha¨ufigkeit angeborener Herzfehler
(in Prozent aller angeborenen Herzfehler) [Lip06]
2.3.2 Angeborene Herzfehler
Im Laufe der Entwicklung des Embryos im Mutterleib bilden sich Herz und
Gefa¨ße schrittweise aus. In der letzten Phase vor der Geburt liegt dann nahezu
der endgu¨ltige Kreislauf mit vierkammerigem Herzen vor – lediglich die Lunge
hat noch nicht die Funktion des Gasaustauschs und ist noch kurzgeschlossen:
das Blut der Pulmonalarterie wird u¨ber den ductus arteriosus direkt in die
Aorta u¨bergeleitet und der Einstrom in den linken Vorhof erfolgt nicht u¨ber
die Pulmonalvenen, sondern u¨ber eine O¨ffnung zwischen rechtem und linkem
Vorhof, dem foramen ovale. Nach der Trennung vom Kreislauf der Mutter bei
der Geburt muss die Lunge des Kindes binnen Sekunden aktiviert werden:
bereits vorbereitete Scheidewa¨nde verschließen das foramen ovale schlagartig.
Der ductus arteriosus bildet sich dann innerhalb einiger Wochen zuru¨ck. [Lip06]
Aus bislang weitgehend unbekannten Gru¨nden kann es bei der Entwicklung
des embryonalen Kreislaufs in allen Phasen zu Fehlbildungen kommen. Treten
sie bereits fru¨h auf, ist das Herz nicht funktionsfa¨hig und es kommt zu einer
Fehlgeburt. Unter den Lebendgeborenen sind etwa 0,8% von Fehlbildungen
betroffen, von denen 5% innerhalb der ersten Wochen sterben [SO01].
Fehlbildungen treten in unterschiedlichsten Varianten und Schweregraden auf.
Die ha¨ufigsten sind in Tab. 2.1 aufgefu¨hrt; oft findet sich eine Kombination
mehrerer Vitien, d.h. mehrerer Fehler.
Zur Einordnung wird unterschieden [SO01]:
• Herzfehler mit Links-Rechts-Shunt
Kurzschluss von Lungen- und Ko¨rperkreislauf, wobei das Blut aufgrund
der Druckverha¨ltnisse von links nach rechts fließt. Hierzu geho¨ren bei-
spielsweise nicht vollsta¨ndig verschlossene Scheidewa¨nde zwischen den
Vorho¨fen oder den Kammern (Atriumseptumdefekt bzw. Ventrikelsep-
tumdefekt) und ein persistierender, d.h. nicht verschlossener, ductus ar-
teriosus.
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• Herzfehler mit Rechts-Links-Shunt
Sauerstoffarmes Blut fließt u¨ber Kurzschlussverbindungen von rechts nach
links und fu¨hrt zu einer Unterversorgung mit Sauerstoff. Anatomisch sind
diese Anomalien meist sehr komplex.
• Herzfehler ohne Shunt
Fehler ohne Shunt sind Defekte an den Klappen (siehe den folgenden
Abschn. 2.3.3) und Fehlbildungen der Aorta, beispielsweise die Aorten-
isthmusstenose (ISTA). Dabei handelt es sich um eine Verengung des
Aortensegments zwischen dem Abgang der linken Arteria subclavia und
dem U¨bergang des Aortenbogens in die Aorta descendens [Cae99].
2.3.3 Erworbene Herzklappenfehler
An allen vier Herzklappen ko¨nnen im Laufe des Lebens Defekte entstehen, aber
auch angeborene Klappenfehler sind mo¨glich. Im erweiterten Sinn geho¨ren zwar
auch strukturelle anatomische Vera¨nderungen, die mitunter ohne funktionel-
le Auswirkung bleiben, dazu [Han01], hier sollen aber nur die funktionellen
Vera¨nderungen betrachtet werden.
Nach [Lip06] werden zwei Typen funktioneller Klappenvitien unterschieden:
• Klappenstenose
Die Klappe o¨ffnet sich nicht genu¨gend weit. Das Blut muss durch einen
verengten Querschnitt fließen, was einen erho¨hten Druck erfordert.
• Klappeninsuffizienz
Die Klappe schließt nicht dicht. Blut, das bereits vorwa¨rts gepumpt wur-
de, kehrt zuru¨ck und muss beim na¨chsten Herzschlag erneut gepumpt
werden. Eine gewisse Blutmenge pendelt also immer hin und her, was
das Herz nutzlos belastet.
Beide Typen ko¨nnen auch kombiniert auftreten. Zudem ko¨nnen mehrere Klap-
pen gleichzeitig erkrankt sein, man spricht dann von einem kombinierten Klap-
penvitium.
Die verschiedenen Klappen sind jedoch sehr unterschiedlich ha¨ufig betroffen
wie Tab. 2.2 zeigt. Die Ursachen fu¨r Herzklappenfehler sind vielfa¨ltig. Nach
[HL87] kommen fu¨r chronische Herzklappenfehler, d.h. fu¨r Defekte, die sich
allma¨hlich entwickeln, folgende Ursachen in Frage:
• Rheumatische Endokarditis
Ein rheumatisches Fieber kann, ha¨ufig mit großer Latenzzeit von 10-







Tab. 2.2: Ha¨ufigkeit erworbener Herzklappenfehler [Lip06]
und der Verschmelzung von Kommissuren, fu¨hren. Insbesondere die Mi-
tralklappe ist hiervon betroffen.
• Infektio¨se Endokarditis
Bakterielle Infektionen des Klappenapparats ko¨nnen alle Strukturen be-
treffen und zersto¨ren. Zu 85% ist das linke Herz betroffen.
• Degenerative Vera¨nderungen
Neben allgemeiner Alterung, fu¨hren Verkalkung oder krankhafte (myo-
mato¨se) Segelverdickung zur Degeneration der Klappe. Degenerative Ver-
a¨nderungen treten meist erst im fortgeschrittenen Lebensalter (> 60 Jah-
re) auf.
• Sekunda¨re Ursachen
Klappenfehler ko¨nnen als Folge anderer Erkrankungen auftreten, bei-
spielsweise aufgrund einer Dilatation des Ventrikels, eines Herzinfarktes
oder bereits erworbener, anderer Klappenfehler.
Die einem konkreten Fall tatsa¨chlich zugrunde liegenden Ursachen sind ha¨ufig
nicht eindeutig feststellbar. Untersuchungen deuten aber auf eine Dominanz
degenerativer Vera¨nderungen gegenu¨ber endokarditischen Ursachen hin [Han01].
Akut, d.h. plo¨tzlich, treten Herzklappenfehler, von Ausnahmen abgesehen, nur
als Insuffizienzen von Aorten- oder Mitralklappe auf. Unmittelbare Ursache
sind meist Perforationen von Taschen bzw. Segeln, oder der Riss eines Papil-
larmuskels oder Sehenfadens.
Der Schweregrad von Herzklappenfehlern, aber auch von anderen Erkrankun-
gen des Herzens, wird u¨blicherweise den Empfehlungen der New York Heart
Assosciation (NYHA) entsprechend in vier Klassen eingeteilt [Lip06]:
I (leicht): Ein Herzfehler ist zwar mit entsprechenden Untersuchungen
nachweisbar, der Patient hat jedoch (noch) keine Beschwerden.
II (ma¨ßig): Beschwerden (Atemnot, Beinschwellungen, usw.) treten nur nach
starker ko¨rperlicher Anstrengung auf.
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III (bedeutsam): Beschwerden werden schon durch leichte Anstrengung aus-
gelo¨st.
IV (schwer): Beschwerden bestehen auch schon bei ko¨rperlicher Ruhe.
Im Folgenden soll nun die isolierte Mitralklappeninsuffizienz, verku¨rzt oft als
Mitralinsuffizienz bezeichnet, na¨her betrachtet werden. Die hierbei vorliegende
Undichtigkeit der Mitralklappe fu¨hrt zur so genannten Regurgitation, d.h. zum
jetartigen Ru¨ckfluss von Blut aus dem linken Ventrikel in den linken Vorhof
wa¨hrend der Kammersystole.
Pathophysiologisch am bedeutsamsten ist dabei die fortschreitende Volumen-
belastung des linken Herzens durch das Pendelblut. Diese fu¨hrt zu einer Di-
latation von linkem Vorhof und Ventrikel, meist mit der Folge, dass sich die
Insuffizienz durch den ebenfalls dilatierten Mitralklappenring selbst versta¨rkt.
Das Ausmaß der Regurgitation ha¨ngt neben der Gro¨ße der Undichtigkeit von
den vorherrschenden Druckverha¨ltnissen ab: erschweren eine gleichzeitig vor-
liegende Aortenstenose oder arterieller Hochdruck den Auswurf des Blutes,
fa¨llt die Regurgitation gro¨ßer aus. [HL87]
Eine wichtige Kenngro¨ße der Mitralinsuffizienz ist das Regurgitationsvolumen
oder regurgitierende Schlagvolumen RSV als Differenz des gesamten linksven-
trikula¨ren Schlagvolumens SV und des in die Aorta ausgeworfenen Vorwa¨rts-
schlagvolumens VSV :
RSV = SV − VSV = EDV − ESV − VSV (2.4)





In der Mehrzahl der Fa¨lle entwickelt sich die Mitralinsuffizienz langsam und
teilweise u¨ber Jahrzehnte asymptomatisch. Unabha¨ngig von der oben genann-
ten NYHA-Klassifikation beschreiben Horstkotte und Loogen [HL87] drei Pha-
sen, die jedoch nicht notwendigerweise alle erreicht werden.
• Phase 1: Leichtgradige Mitralinsuffizienz
Die leichtgradige Mitralinsuffizienz ist durch eine Regurgitationsfrakti-
on < 30% gekennzeichnet. Ein normales Vorwa¨rtsschlagsvolumen wird
durch die Erho¨hung des gesamten Schlagvolumens aufrechterhalten. Da-
mit einher geht eine kompensatorische Myokardhypertrophie, d.h. die
Herzmuskelzellen nehmen an Gro¨ße und Gewicht zu. Auf diese Weise
bleibt der mittlere linksatriale Druck weitgehend unbeeinflusst.
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• Phase 2: Mittelgradige Mitralinsuffizienz
Bei einer Regurgitationsfraktion von 30-50% liegt eine mittelgradige Mi-
tralinsuffizienz vor. Aufgrund des erho¨hten Regurgitationsvolumens kann
das normale Vorwa¨rtsschlagvolumen nicht mehr erreicht werden. In der
Folge steigen die enddiastolischen und endsystolischen Volumina, was
wiederum zu erho¨hten enddiastolischen Dru¨cken im linken Ventrikel, im
Vorhof und schließlich in der Pulmonalarterie fu¨hrt. Die hauptsa¨chlich
dilative Vergro¨ßerung des linken Herzens schreitet voran.
• Phase 3: Hochgradige Mitralinsuffizienz
Bei einer hochgradigen Mitralinsuffizienz u¨bersteigt das Regurgitations-
volumen das Vorwa¨rtsschlagvolumen, d.h. die Regurgitationsfraktion ist
> 50%. Ab einer gewissen Belastung scheitern alle Kompensationsversu-
che, es kommt zur Dekompensation des linken Ventrikels mit stark redu-
ziertem Vorwa¨rtsschlagvolumen, Lungenstauung und deutlich erho¨hten
Dru¨cken. Der erho¨hte Druck in der Pulmonalarterie fu¨hrt dazu, dass
auch der rechte Ventrikel stark belastet wird und bald ebenfalls dekom-
pensiert. Angesichts stark hypertropher und dilatierter Herzmuskel stellt
sich schließlich eine U¨berlastungsinsuffizienz des gesamten Herzens ein.
Die Mitralinsuffizienz entwickelt sich bei der Mehrzahl der Patienten asympto-
matisch und bleibt teilweise u¨ber Jahrzehnte unbemerkt. Oft treten Symptome
erst im spa¨ten Stadium mit Beginn der Linksherzdekompensation auf. Typisch
sind Mu¨digkeit, Herzklopfen und Atemnot bei Belastung, spa¨ter auch in Ruhe,
vor allem nachts. Die Vera¨nderungen des Herzmuskels ko¨nnen hingegen bereits
lange vor dem Auftreten von Symptomen ein irreversibles Ausmaß erreichen.
2.4 Diagnostik von Herzfehlern
Der Verdacht auf einen Herzfehler kommt in vielen Fa¨llen bereits beim Haus-
arzt aufgrund einfacher Untersuchungen auf. So werden mitunter auch asym-
ptomatische Herzfehler im Anfangsstadium zufa¨llig entdeckt. Die anschließen-
de umfassende Diagnostik hat das Ziel, den Verdacht zweifelsfrei zu besta¨tigen
oder zu widerlegen und gegebenenfalls die konkrete Auspra¨gung der Erkran-
kung im Hinblick auf erforderliche Therapiemaßnahmen festzustellen.
Die chirurgische Intervention ist dabei die ultima ratio, so dass in Fa¨llen oh-
ne unmittelbare Operationsnotwendigkeit die Frage nach dem zu erwarten-
den weiteren Verlauf des Defekts von entscheidender Bedeutung ist. Leich-
te Mitralinsuffizienzen sind beispielsweise nicht zwangsla¨ufig progredient und
ko¨nnen lebenslang unauffa¨llig bleiben. U¨ber den zu erwartenden Verlauf la¨sst
sich zwar eine Prognose abgeben, eine gesicherte Antwort ist jedoch nicht
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mo¨glich. Somit ist es eine weitere wichtige Aufgabe diagnostischer Verfahren,
bei regelma¨ßigen Kontrolluntersuchungen auch geringfu¨giges Fortschreiten der
Erkrankung zuverla¨ssig zu detektieren.
2.4.1 Basisdiagnostik
Die folgenden einfachen Untersuchungsmethoden geben Hinweise auf das Vor-
liegen eines Herzfehlers und fu¨hren oft allein bereits zu einer Verdachtsdiagno-
se:
• Auskultation
Das Abho¨ren des Herzens mit dem Stethoskop offenbart charakteristi-
sche To¨ne und Gera¨usche insuffizienter oder stenotischer Klappen. In
Abha¨ngigkeit der Abho¨rstelle, der Art und der zeitlichen Lage eines
Gera¨uschs innerhalb des Herzzyklus lassen sich Ru¨ckschlu¨sse auf die be-
troffene Klappe und den Typus des Defekts ziehen. Allerdings ko¨nnen
akzidentelle, funktionelle Gera¨usche zu falschen Ergebnissen fu¨hren. Bei
der Mitralinsuffizienz gilt ein bandfo¨rmiges, sich u¨ber die gesamte Systole
erstreckendes, u¨ber die Herzspitze ho¨rbares Gera¨usch mit Ausstrahlung
in die Achselho¨hle als klinischer Leitbefund [KU03].
• Phonokardiographie
Statt eines Stethoskops werden mehrere Mikrofone auf der Brust ange-
bracht und die aufgenommenen Signale mit einem Schreiber aufgezeich-
net.
• Elektrokardiogramm (EKG)
Die Signale der elektrischen Erregung des Herzens geben zwar keine spe-
zifischen Hinweise auf einen bestimmten Herzklappenfehler, geben aber
vor allem im fortgeschrittenen Stadium Aufschluss u¨ber Scha¨digungen
des Herzens, beispielsweise Hypertrophie, Vorhoﬄimmern oder Innen-
schichtscha¨digung [HL87].
2.4.2 Echokardiographie
Die Echokardiographie ist die Ultraschallbildgebung des Herzens und der herz-
nahen Gefa¨ße. Die Untersuchung erfolgt in der Regel transthorakal, d.h. durch
Aufsetzen der Sonde auf die Brust (transthorakale Echokardiographie, TTE).
Da die Bildgebung durch die Rippen hindurch zu Abschattungen des Schall-
strahls fu¨hrt, muss der Schallkopf stets zwischen den Rippen aufgesetzt werden.
Sind Strukturen im Brustraum auf diese Weise nicht oder schlecht darstellbar
sind, kann ein spezieller Schallkopf in die Speisero¨hre eingefu¨hrt werden und
somit einen anderen Blickwinkel ermo¨glichen (transo¨sophageale Echokardio-
graphie, TEE).
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Abb. 2.5: Farb-Doppler-Echokardiographie (aus [BPSE07])
Links: Funktionelle Mitralinsuffizienz mit zentralem Jet.
Rechts: Degenerative Mitralinsuffizienz mit exzentrischem Jet
LA: Linkes Atrium, LV: Linker Ventrikel
Ultraschallbildgebung basiert auf dem Prinzip der Reflexion von Schallwellen
an der Grenzfla¨che zweier Medien unterschiedlicher akustischer Impedanz. Ein
fokussierter Schallstrahl mit einer Frequenz im MHz-Bereich dringt bis zu ei-
ner bestimmten Tiefe in den Ko¨rper ein und kehrt mehrfach reflektiert zuru¨ck.
Die empfangenen Signale geben Auskunft u¨ber die Gewebestruktur entlang
des Strahls. Um ein zweidimensionales Bild zu erhalten, wird der Strahl im
Schallkopf mechanisch oder elektronisch geschwenkt, so dass er eine Ebene
u¨berstreicht. Dadurch bedingt ist die Auflo¨sung ortsabha¨ngig, sie nimmt mit
wachsender Entfernung zum Schallkopf ab.
Eine gebra¨uchliche Erga¨nzung des Verfahrens ist die Doppler-Echokardiogra-
phie, die unter Ausnutzung des Doppler-Effekts Blutflussgeschwindigkeiten be-
stimmt. Nach [Erb07] gilt fu¨r die Frequenzverschiebung ∆f (Doppler-Shift)
∆f ∼ |~v| cosα (2.6)
Da der Winkel α zwischen Schallstrahl und Blutfluss in der Regel nicht be-
kannt ist, la¨sst sich die Geschwindigkeit meist nur semiquantitiv, d.h. relativ
bestimmen. Blutfluss quer zum Schallstrahl wird nicht erfasst.
Pulse-wave- und continuous-wave-Doppler-Technologie messen Flussgeschwin-
digkeiten jeweils an nur einem Punkt bzw. entlang einer Linie. Beim Farb-
Doppler werden die Geschwindigkeiten fla¨chig abgetastet und farbig kodiert
dargestellt: Blutfluss zum Schallkopf hin erscheint rot, Blutfluss vom Schall-
kopf weg blau. [KU03]
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Fu¨r die Diagnostik der Mitralinsuffizienz ist die Echokardiographie derzeit
das wichtigste bildgebende Verfahren. Die 2D-Echokardiographie dient dabei
vornehmlich der Beurteilung der Mitralklappen-Morphologie und der Gro¨ßen-
verha¨ltnisse von linkem Vorhof und linkem Ventrikel. Die Regurgitation wird
nach Mo¨glichkeit von der Herzspitze her angelotet, so dass sie im Farb-Doppler
blau erscheint (Abb. 2.5). Hohe Regurgitationsgeschwindigkeiten von bis zu
6m/s ko¨nnen jedoch zu mehrfachem Aliasing fu¨hren und so die Quantifizie-
rung verfa¨lschen [KU03].
Fu¨r die Bestimmung des Regurgitationsvolumens existieren verschiedene Ver-
fahren [BPSE07]. Weitgehend durchgesetzt hat sich die semiquantitative Be-
rechnung mittels der PISA-Methode (proximal isovelocity surface area). Da-
bei werden in der Na¨he der Klappen Halbkugelschalen gleicher Geschwindig-
keit betrachtet, aus denen sich Regurgitationso¨ffnung und Regurgitationsfluss
abscha¨tzen lassen.
2.4.3 Ro¨ntgenbildgebung
Die konventionelle Radiographie (Ro¨ntgenbild) ermo¨glicht Ru¨ckschlu¨sse auf
Lage und Gro¨ße des Herzens und mithin gegebenenfalls auf pathologische
Vera¨nderungen der Herzmorphologie. U¨blicherweise wird eine dorso-ventrale
Projektion, d.h. mit Strahlengang vom Ru¨cken zum Bauch, und eine Seiten-
projektion angefertigt. Mitralklappendefekte sind durch typische Zeichen er-
kennbar, vor allem die Vergro¨ßerung des linken Vorhofs und des linken Ven-
trikels. Bei ventrikula¨rer Dekompensation sind zudem Zeichen der Lungen-
stauung sichtbar [RD99]. Allerdings ist die Unterscheidung von Mitralstenose,
-insuffizienz und kombiniertem Mitralvitium unsicher [TBLT98].
2.4.4 Angiographie
Die Angiographie, bei Herzuntersuchungen spezifischer auch Angiokardiogra-
phie genannt, ist ein ro¨ntgenologisches Durchleutungsverfahren zum Nachweis
funktioneller und morphologischer Gefa¨ßvera¨nderungen. Dazu wird u¨ber einen
Herz- oder Gefa¨ßkatheter ein Kontrastmittel ins Blut eingeleitet, das im an-
schließend erstellten Ro¨ntgenbild deutlich sichtbar wird.
Bei der Mitralinsuffizienz wird der Ru¨ckstrom von Kontrastmittel aus dem
linken Ventrikel in den Vorhof sichtbar (Abb. 2.6). Zudem sind Auswurffrak-
tion und endsystolisches bzw. enddiastolisches Volumen bestimmbar [RD99].
Erga¨nzend wird oft ein Katheter mit Drucksensor in Ventrikel und Vorhof
eingefu¨hrt, da die intrakavita¨ren Druckkurven ebenfalls Aufschluss u¨ber den
Zustand der Mitralklappe geben [HOWF01].
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Abb. 2.6: Mitralinsuffizienz in der Radiodiagnostik.
Links: Angiokardiogramm; Kontrastmittel-gefu¨llter Vorhof [RD99].
Rechts: MRT; systolisch erkennbarer Jet [BPSE07]
LA: Linkes Atrium, LV: Linker Ventrikel
2.4.5 Tomographische Bildgebung
Von allen tomographischen Verfahren wird fu¨r die Untersuchung von Herz-
fehlern vornehmlich die Magnetresonanztomographie (MRT) eingesetzt. Die
Computertomographie (CT), die Positronenemissionstomographie (PET) und
andere Verfahren spielen bislang nur eine geringe Rolle. Die MRT erzeugt zeit-
lich aufgelo¨ste Schnittbilder mit gutem Kontrast zur Beurteilung von Herz-
und Gefa¨ßmorphologie. Zudem lassen sich mittels Volumetrie sowohl vitium-
bedingte Vera¨nderungen der Ventrikelvolumina als auch das transmitrale Re-
gurgitationsvolumen bestimmen [SBB05].
Bei Patienten mit Mitralinsuffizienz wird wa¨hrend der Systole der Regurgi-
tationsjet sichtbar (Abb. 2.6). U¨ber Phasenkontrast-Flussmessung (siehe Ab-
schn. 3.5.2) ist zudem eine Quantifizierung des Regurgitationsvolumens mo¨glich.
Dazu wird das systolische Auswurfvolumen bestimmt und vom Volumen dia-
stolischen Einstroms subtrahiert. Da sich die Mitralklappe jedoch erheblich
bewegt, neigt diese Methode zur Unterscha¨tzung der Regurgitation. [BPSE07]
2.5 Therapie von Herzfehlern
Auf die ausfu¨hrliche Diagnostik eines Herzfehlers folgt die Wahl einer geeig-
neten Therapie. Grundlegend ist zwischen der konservativen, d.h. im Wesent-
lichen medikamento¨sen Therapie und der chirurgischen Therapie zu entschei-
den. Gerade in den mittelschweren Fa¨llen muss der Arzt mit gro¨ßter Sorg-
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falt zwischen beiden Formen abwa¨gen: einerseits stellt eine Operation einen
schwerwiegenden, stark belastenden Eingriff mit teils betra¨chtlichen Nachwir-
kungen dar, der insofern eher hinausgezo¨gert werden sollte; andererseits birgt
die konservative Therapie das Risiko, den optimalen Operationszeitpunkt zu
verpassen, zumal die Medikamente Symptome fortschreitender Organscha¨di-
gung unterdru¨cken ko¨nnen [Han01].
2.5.1 Konservative Therapie
Bei erworbenen Herzklappenfehlern zielt die konservative Therapie vor allem
darauf ab, die Entwicklung einer Herzinsuffizienz zu verhindern oder hinaus-
zuzo¨gern, beispielsweise durch Reduzierung der Druckbelastung im Kreislauf
(sog. Nachlastsenkung), sowie die subjektiv empfundenen Beschwerden zu lin-
dern. Zudem gilt es, Komplikationen durch Thrombenbildung oder Rhyth-
mussto¨rungen zu verhu¨ten. Bei infektio¨ser oder rheumatischer Ursache ist
daru¨berhinaus die Behandlung der akuten Endokarditis bzw. des akuten rheu-
matischen Fiebers von gro¨ßter Bedeutung. Nach dem Abklingen muss erneutes
Auftreten durch prophylaktische Maßnahmen verhindert werden. Eine ausfu¨hr-
liche Diskussion der in Frage kommenden Wirkstoffe findet sich bei [HL87].
Bei Kindern mit angeborenen Herzfehlern ist die Lebenserwartung ohne chir-
urgische Therapie in den meisten Fa¨llen eingeschra¨nkt [Lan98]. Eine konserva-
tive Therapie wird daher nur ausnahmsweise zur U¨berbru¨ckung gebenenfalls
notwendiger Wartezeiten bis zur Operation gewa¨hlt.
2.5.2 Chirurgische Therapie
Die chirurgische Therapie defekter Herzklappen strebt die vollsta¨ndige Besei-
tigung einer Stenose oder Insuffizienz an, indem die Klappe je nach Ursache
und Stadium der Erkrankung entweder rekonstruiert oder durch eine Prothese
ersetzt wird.
Fu¨r den Ersatz steht heute eine große Anzahl verschiedener ku¨nstlicher und
biologischer Klappenprothesen zur Verfu¨gung (vgl. Abb. 2.7). In erheblichem
Maße nachteilig ist jedoch, dass sie teilweise nur begrenzt haltbar sind, die
linksventrikula¨re Funktion beeintra¨chtigen ko¨nnen, mitunter problematische
Immunreaktionen hervorrufen und zu Thrombenbildung (Thrombogenita¨t) und
Blutscha¨digung (Ha¨molyse) neigen, was lebenslange medikamento¨se Nachbe-
handlung erforderlich macht. Aus diesen Gru¨nden wird grundsa¨tzlich, wann
immer mo¨glich, die klappenerhaltende Rekonstruktion angestrebt. Allerdings
ist die Rekonstruktion der Taschenklappen wegen der anatomischen Gegeben-
heiten und ha¨ufig bereits fortgeschrittener Zersto¨rung der Klappentaschen nur
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Abb. 2.7: Prothetische Herzklappen: a) Xenomedica Mitralprothese; b)
zersto¨rte Hancock Mitralprothese mit multiplen Perforationen der
Segel; c) Bjo¨rk-Shiley Mitralprothese; d) St.-Jude-Medical Mitral-
prothese
selten mo¨glich. Bei den atrioventrikula¨ren Klappen hingegen wird die Rekon-
struktion in vielen Fa¨llen erfolgreich praktiziert. [Han01]
Bis auf wenige Ausnahmen mit minimalinvasiver Technik werden alle Eingrif-
fe an Herzklappen am blutleeren, medikamento¨s stillgelegten Herzen durch-
gefu¨hrt. Die Pumpfunktion des Herzens und die Gasaustauschfunktion der
Lunge wird voru¨bergehend von einer Herz-Lungen-Maschine u¨bernommen:
Das veno¨se Blut wird u¨ber Schla¨uche der Maschine zugefu¨hrt und nach dem
Tausch von Kohlendioxid gegen Sauerstoff in die Aorta gepumpt (extrakorpo-
rale Zirkulation). [Lan98]
Bei Mitralklappenoperationen wird der Thorax in der Regel la¨ngs des Brust-
beins ero¨ffnet. Nach dem Freilegen des Herzens und der Aufnahme der extra-
korporalen Zirkulation erfolgt der Zugang zur Mitralklappe u¨ber einen Schnitt
in den linken Vorhof oder, nach O¨ffnung des rechten Vorhofs, in das Vorhof-
septum. Je nach Auspra¨gung einer Klappeninsuffizienz kommen verschiedene
Rekonstruktionsmaßnahmen in Frage. Ein dilatierter Klappenring kann durch
eine Ringprothese verkleinert werden, gerissene oder u¨berdehnte Sehnenfa¨den,
Papillarmuskeln oder Segel ko¨nnen mit Na¨hten und gegebenenfalls protheti-
schen
”
Flicken“ repariert werden. Sind jedoch Teile der Klappen degeneriert,
etwa durch Entzu¨ndungen, so muss die Klappe ersetzt werden. Dazu werden
die Segel am Ring abgetrennt und die Prothese wird unter Beibehaltung des
natu¨rlichen Halteapparats mit filzversta¨rkten Na¨hten implantiert. [Lan98]
Die Mitralklappenrekonstruktion wird mit großem Erfolg durchgefu¨hrt. Die
U¨berlebensrate betra¨gt 94% nach 5 Jahren und 84% nach 10 Jahren. Bei
etwa 20% der Patienten muss innerhalb von 10 Jahren und bei 50% inner-
halb von 20 Jahren ein sekunda¨rer Klappenersatz durchgefu¨hrt werden. Die
U¨berlebensrate nach Mitralklappenersatz betra¨gt etwa 82% nach einem Jahr,
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68% nach 5 Jahren und 55% nach 10 Jahren, wobei zu bedenken ist, dass der
Klappenersatz ha¨ufiger bei a¨lteren Patienten durchgefu¨hrt wird [Lan98]. Bei
Patienten, die sich trotz operationswu¨rdiger Mitralinsuffizienz einem Eingriff
nicht unterziehen, liegt die U¨berlebensrate nach 5 Jahren bei nur 27% [HL87].
Die Indikation zur Operation erworbener Herzklappenfehler ist eine schwer-
wiegende Entscheidung, die sorgfa¨ltiger Bewertung aller diagnostischen Fak-
toren bedarf. Erschwert wird die Entscheidung dadurch, dass viele Faktoren
lediglich durch retrospektive Studien an zumeist kleinen Kollektiven erarbeitet
wurden und ihr Einfluss somit nicht hinreichend belegt ist.[HL87].
Bei der akuten Mitralinsuffizienz ist ein sofortiger Eingriff unumstritten erfor-
derlich, oft sogar als Notfalloperation [Lan98]. Bei der chronischen Mitralin-
suffizienz richtet sich die Indikation nach der klinischen Symptomatik und den
ha¨modynamischen Befunden. Bei Patienten mit einer Regurgitationsfraktion
> 50% und manifester Linksherzdekompensation (NYHA IV) gilt der Eingriff
trotz bereits erho¨hten Operationsrisikos als unumga¨nglich. Auch Patienten im
Stadium NYHA III, mit deutlichen Atembeschwerden, wiederholt auftretenden
oder sich nicht zuru¨ckbildenden Lungeno¨demen, kompensierter Linksherzin-
suffizienz und erho¨htem linksatrialem Mitteldruck wird ebenfalls dringend zur
Operation geraten. Bei Insuffizienzen im Stadium NYHA II wird der Verlauf in
der Regel zuna¨chst engmaschig beobachtet. Erst bei nennenswerter Zunahme
der Herzgro¨ße, der Regurgitationsfraktion oder des pulmonalarteriellen Drucks
wird der Eingriff empfohlen.[HL87]
2.6 Zusammenfassung
Angeborene und erworbene Herzfehler bilden eine Gruppe kardialer Erkran-
kungen, deren Variantenreichtum ausgefeilte Differenzialdiagnostik und ange-
passte Therapiemaßnahmen erfordert. Einige, leichtgradige Fa¨lle bleiben le-
benslang ohne Auswirkung auf die ko¨rperliche Belastbarkeit und das Wohlbe-
finden des Patienten. Andere entwickeln sich zu einer erheblichen Sto¨rung der
Herz-Kreislauf-Funktion, die unbehandelt zum Tod fu¨hrt. Aus klinischer Sicht
steht insofern die Frage der Progedienz, also die zu erwartende Entwicklung
der Erkrankung, im Vordergrund.
A¨rzten steht ein breites Spektrum diagnostischer Verfahren zur Verfu¨gung, von
denen eine Auswahl vorgestellt wurde. Keines der Verfahren allein kann jedoch
hinreichend umfassende und zuverla¨ssige Informationen u¨ber einen Herzfehler
liefern. Fu¨r die Therapieentscheidung ist daher das Gesamtbild aus vielen ein-
zelnen Faktoren maßgeblich.
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Wa¨hrend sich Gefa¨ß- oder Klappenmorphologie und gegebenenfalls bereits hy-
pertrophierte oder dilatierte Herzmuskelareale in Echokardiographie und MRT
gut erkennen und beurteilen lassen, ist die Darstellung und Quantifizierung pa-
thologischer Blutstro¨mungen, im Falle der Mitralinsuffizienz des Regurgitati-
onsjets, technisch limitiert. Mit der Doppler-Echokardiographie steht zwar ein
flexibles und kostengu¨nstiges Flussbildgebungsverfahren zur Verfu¨gung; auf-
grund der Eindimensionalita¨t der Flussmessung und der Abha¨ngigkeit vom An-
lotungswinkel ist das Ergebnis jedoch stark vom Untersucher abha¨ngig. Es be-
steht das Risiko, das Ausmaß der pathologischen Stro¨mung zu unterscha¨tzen.
Die Angiographie liefert zuverla¨ssig quantitative Flussdaten, ist aber aufwa¨ndig
und angesichts der notwendigen Katheterisierung nicht ungefa¨hrlich.
Wu¨nschenswert wa¨re also ein bildgebendes Verfahren, das den Verlauf von
Blutflu¨ssen ra¨umlich und zeitlich erfasst, eine genaue Quantifizierung ermo¨glicht
und zudem reproduzierbar und untersucherunabha¨ngig ist. Die tridirektionale
Phasenkontrast-MRT ist ein technischer Ansatz, der das Potenzial hat, diese






Die Magnetresonanztomographie (MRT), auch als Kernspinresonanztomogra-
phie bezeichnet, geho¨rt heute zu den wichtigsten Verfahren der radiologischen
Diagnostik. Sie ist nicht invasiv und abgesehen von gelegentlichen Nervensti-
mulationen frei von Nebenwirkungen. Insbesondere entsteht fu¨r den Patienten
keinerlei Strahlenbelastung wie beispielsweise bei der Computertomographie.
Die Schnittbilder der MRT zeichnen sich generell durch einen sehr gutenWeich-
gewebekontrast aus. Durch gezielte Anpassung der Gera¨testeuerung ko¨nnen
bestimmte Aspekte besonders hervorgehoben werden, so dass sich inzwischen
eine Vielzahl so genannter Sequenzen fu¨r verschiedene medizinische Fragestel-
lungen etabliert hat. Fu¨r die vorliegende Arbeit von entscheidender Bedeutung
ist die Mo¨glichkeit, auch Bewegungsgeschwindigkeiten messen zu ko¨nnen.
Die der MRT zugrundeliegende Theorie ist zweifellos faszinierend. Lange Zeit
galt der Grundsatz, dass sich Objekte, die kleiner sind als die Wellenla¨nge
der verwendeten Messenergie, nicht abbilden lassen [Hor06]. Bei der MRT
wird diese Beschra¨nkung durchbrochen: die Verteilung von Wasserstoffkernen
wird bildlich dargestellt, indem ihre scharfe Resonanzabsorption mittels starker
Magnetfelder ra¨umlich kodiert wird [Mar02]. Wa¨hrend die dabei gesendeten
und empfangenen Radiosignale im UKW-Bereich, also bei Wellenla¨ngen von
1-10m, liegen, lassen sich Bildauflo¨sungen im Submillimeterbereich erreichen.
Vollsta¨ndig ist die MRT nur u¨ber die Quantenmechanik zu erkla¨ren, worauf
hier jedoch verzichtet wird. Stattdessen wird in Anlehnung an [Do¨s00] und
[Pic00] ein semiklassischer Ansatz verwendet, um das Prinzip der Bildgebung,
soweit es fu¨r diese Arbeit relevant ist, zu beschreiben. Tiefergehende Darstel-
lungen finden sich beispielsweise bei [HBTV99], [SB99] und [Abr04].
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3.2 Kernspinresonanz
3.2.1 Magnetisierung
Jeder Atomkern besitzt ein magnetisches Dipolmoment ~µ, das sich aus den
einzelnen Dipolmomenten der in ihm enthaltenen Protonen und Neutronen
zusammensetzt. In der medizinischen MRT beschra¨nkt man sich nahezu aus-
schließlich auf die Nutzung des Wasserstoffatoms, da es mit dem aus nur einem
Proton bestehenden Kern ein hohes magnetisches Dipolmoment besitzt und in
biologischem Gewebe in relativ hohen Konzentrationen vorkommt.
Gera¨t ein solcher magnetischer Dipol in den Einfluss eines starken a¨ußeren Ma-
gnetfelds, so sollte er sich eigentlich wie eine Kompassnadel darin ausrichten.
Aus quantenmechanischen Gru¨nden ist diese Vorstellung jedoch nicht ganz
korrekt: Eng verbunden mit dem magnetischen Dipolmoment von Protonen
(und auch von Neutronen und Elektronen) ist die Eigenschaft des Spins, die
als Eigendrehimpuls ~L des Teilchens aufgefasst werden kann. Es gilt:
~µ = γ · ~L (3.1)
Dabei ist γ das gyromagnetische Verha¨ltnis, eine fu¨r jedes Teilchen spezifische
Konstante. Fu¨r Wasserstoff ist γ = 42,58 MHz/T.
Zu einem a¨ußeren Magnetfeld richten sich der Spin und mit ihm das magne-
tische Dipolmoment entweder parallel oder anti-parallel aus. Dies entspricht
zwei verschiedenen Energiezusta¨nden, wobei die parallele Ausrichtung energe-
tisch niedriger liegt. Mithilfe der Boltzmann-Statistik la¨sst sich zeigen, dass
im Gleichgewichtszustand ein U¨berschuss an parallel ausgerichteten Spins von
lediglich 6,6 ppm vorhanden ist, aus dem eine makroskopische Magnetisierung
~M resultiert.
Es ist zwar zu bedenken, dass sich Spins der Unscha¨rferelation gema¨ß niemals
exakt entlang des a¨ußeren Magnetfelds ausrichten und es in der Folge einem
Kreisel gleich zu einer Pra¨zessionsbewegung kommt. Da diese jedoch unkor-
reliert ist, zeigt die makroskopische Magnetisierung im Gleichgewichtszustand
stets in Richtung des a¨ußeren Magnetfelds.
3.2.2 Anregung
Im Folgenden zeige das a¨ußere Magnetfeld, repra¨sentiert durch seine magneti-
sche Flussdichte ~B, in Richtung der z-Achse eines kartesischen Koordinaten-














Abb. 3.1: Anregung: Kippen des Magnetisierungsvektors aus der Ruhelage
Die makroskopische Magnetisierung des Gleichgewichtszustands la¨sst sich nun
durch Einstrahlen einer elektromagnetischen Welle vera¨ndern, indem Spins
vom energetisch niedrigeren Zustand in den energetisch ho¨heren Zustand ge-
bracht werden. Ausgelo¨st wird dieser U¨bergang letztlich durch Absorption ei-
nes Photons, dessen Energie der Differenz beider Zusta¨nde entsprechen muss1:
EPhoton = ~ · ω0 = ∆E = γ · ~ ·Bz (3.2)
Fu¨r die Winkelgeschwindigkeit der elektromagnetischen Welle gilt folglich
ω0 = γ ·Bz (3.3)
Diese Winkelgeschwindigkeit ist gleichzeitig die Winkelgeschwindigkeit, mit
der die Spins im Magnetfeld pra¨zedieren. Bei der Anregung handelt es sich
also um ein Resonanzpha¨nomen, dessen Resonanzfrequenz f = 2piω0 Larmor-
frequenz genannt wird.
Lo¨st man sich nun der Einfachheit halber von der quantenmechanischen Sicht-
weise, la¨sst sich das Prinzip der Kernspinresonanz folgendermaßen erkla¨ren:
wird ein transversales, d.h. zum Hauptfeld ~B orthogonales, magnetisches Wech-
selfeld mit Amplitude BT und Frequenz ωT eingestrahlt, so wird die makrosko-
pische Magnetisierung periodisch geringfu¨gig ausgelenkt. Ist ωT = ω0, also ge-
rade die Larmorfrequenz, kommt es zur Resonanz, die zu einer spiralfo¨rmigen
Pra¨zessionsbewegung des Magnetisierungsvektors ~M fu¨hrt, in deren Verlauf
1Es ist ~ = h2pi und h = 6,626 · 10−34 Js das Plancksche Wirkungsquantum.
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dieser immer weiter in die x-y-Ebene kippt (Abb. 3.1a).
Zur Beschreibung der weiteren Vorga¨nge ist es u¨blich, ein mit ω0 rotieren-
des Bezugssystem einzufu¨hren. Betrachtet man die spiralfo¨rmige Pra¨zessions-
bewegung in diesem Bezugssystem, so erscheint sie als einfaches Kippen des
Magnetisierungsvektors aus seiner Ruhelage in z-Richtung in die x’-y’-Ebene
(Abb. 3.1b). Fu¨r den Winkel zwischen z-Achse und Magnetisierungsvektor,
den so genannten Flipwinkel α, gilt
α = γ ·BT · τ (3.4)
Der Flipwinkel ist offensichtlich abha¨ngig von der Sta¨rke des magnetischen
Wechselfelds BT und der Dauer τ . Bemerkenswerterweise reicht fu¨r BT eine
Flussdichte von wenigen Millitesla.
3.2.3 Relaxation
Wird das transversale Wechselfeld abgeschaltet, pra¨zediert ~M weiter um die
z-Achse, nun aber auf einer Kreisbahn. Theoretisch mu¨sste dieser Zustand
ununterbrochen andauern. Innere, durch thermische Molekularbewegung her-
vorgerufene Sto¨rungen fu¨hren aber zu einer langsamen Ru¨ckkehr in den Gleich-
gewichtszustand: es kommt zur Relaxation (Abb. 3.2).
Dabei sind zwei unterschiedliche Pha¨nomene zu unterscheiden:
• T1-Relaxation
Die LongitudinalmagnetisierungML, d.h. die z-Komponente des Magne-
tisierungsvektors, relaxiert aufgrund von Wechselwirkungen der Spins
mit umliegenden Atomen. Der Vorgang verla¨uft exponentiell mit der
Zeitkonstanten T1. Diese ist abha¨ngig von der Flussdichte B des umge-
benden Magnetfeldes, von der Temperatur und von der Art des Gewebes.
Bei 1-2 Tesla und Zimmertemperatur erreichen die T1-Relaxationszeiten
fu¨r Flu¨ssigkeiten mehrere Sekunden, fu¨r Weichgewebe lediglich Zehntel-
sekunden.
• T2-Relaxation
Die Transversalmagnetisierung MT relaxiert aufgrund von Wechselwir-
kungen der Spins untereinander. Grund sind technisch oder durch das
Gewebe bedingte Feldinhomogenita¨ten, die zur Dephasierung der Spins
und damit zum Abbau der Transversalmagnetisierung fu¨hren. Der Vor-
gang verla¨uft ebenfalls exponentiell, jedoch mit der deutlich kleineren
Zeitkonstanten T2.
In der Praxis fu¨hren jedoch Inhomogenita¨ten im Hauptmagnetfeld ~B0 zu
noch schnelleren Dephasierungsvorga¨ngen, die durch die Zeitkonstante


















Abb. 3.2: Relaxation: Ru¨ckkehr in den Gleichgewichtszustand [Sch05]
3.3 Bildgebung
3.3.1 Ortskodierung
Die Sta¨rke der Transversalmagnetisierung ist von der Wasserstoffdichte und
mithin vom Gewebetyp abha¨ngig. Folglich ist sie eine Funktion des Ortes:
MT =MT (x, y, z) (3.5)
Daraus ergibt sich der Grundgedanke der Magnetresonanztomographie: die
bildliche Darstellung der Transversalmagnetisierung!
Im ortsfesten Bezugssystem erscheint sie als um die z-Achse mit ω0 rotierender
Zeiger:
MT (t) =MT · ejω0t (3.6)
In einer Antennenspule, deren La¨ngsachse senkrecht auf der z-Achse steht,
induziert die Transversalmagnetisierung ein elektrisches Signal S(t). Da sich
dieses Signal aber aus den Beitra¨gen aller angeregten Spinensembles zusam-
mensetzt, la¨sst sich die ra¨umliche Verteilung der Transversalmagnetisierung
MT (x, y, z) nicht ohne Weiteres ermitteln. Es bedarf also zusa¨tzlicher Maß-
nahmen, um im jeweiligen Teilsignal den Ort seiner Herkunft zu kodieren.
Die Kodierung erfolgt u¨ber eine sogenannte Sequenz, d.h. u¨ber eine Folge von
gezielt eingesetzten HF-Pulsen und Gradientenfeldern. Dabei werden u¨blicher-
weise drei Kodierungstechniken hintereinander angewandt: die selektive An-
regung, die Phasenkodierung und die Frequenzkodierung. Im Folgenden wird
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o.B.d.A. das Grundprinzip der Ortskodierung fu¨r den Fall beschrieben, dass
eine Schicht in der x − y-Ebene aufgenommen werden soll (vgl. Abb. 3.3,
links). Durch Linearkombination der Gradientenfelder in x-, y- und z-Richtung
ko¨nnen aber auch beliebige Gradientenrichtungen und mithin beliebige Schicht-
orientierungen erreicht werden.
• Selektive Anregung
Um die Anregung von Spins und somit auch das in der Antenne emp-
fangene Signalgemisch auf eine bestimmte Schicht zu beschra¨nken, wird
wa¨hrend des anregenden HF-Pulses dem Hauptmagnetfeld ein Schicht-
selektionsgradient GS in z-Richtung u¨berlagert. Dies fu¨hrt zu einem li-
nearen Anstieg der Pra¨zessionsfrequenz entlang der Gradientenachse.
ω0 = γ · (B0 +GS · z) (3.7)
Folglich werden nur die Spins angeregt, deren Pra¨zessionsfrequenz der
Pulsfrequenz entspricht. Aus technischen Gru¨nden weist der HF-Puls
stets eine endliche spektrale Bandbreite ∆ω auf; die Anregung erfolgt




Weil aber der Gradient auch innerhalb dieser Schicht zu leicht unter-
schiedlichen Pra¨zessionsfrequenzen fu¨hrt, mu¨ssen die Spins nach Ab-
schalten des HF-Pulses mittels eines umgepolten Gradienten halber Dau-
er rephasiert werden.
• Phasenkodierung
Nach abgeschlossener Rephasierung pra¨zedieren alle Spins in der ange-
regten Schicht in Phase. Wird nun fu¨r die Dauer Ty ein Gradient GP in
y-Richtung geschaltet, pra¨zedieren die Spins unterschiedlich schnell und
es entwickelt sich eine ortsabha¨ngige Phasenverschiebung ∆ϕ(y):
∆ϕ(y) = −γ ·GP · y · Ty (3.9)
• Frequenzkodierung
Schließlich wird der Auslesegradient GA in x-Richtung geschaltet. Gleich-
zeitig wird das Antennensignal ausgelesen, so dass nicht die Phase, son-













Abb. 3.3: Ortskodierung und Abtastung im k-Raum
3.3.2 Abtastung im k-Raum
Fu¨r die Umsetzung der ortskodierten Signale in ein Bild gibt es viele Ansa¨tze,
von denen heutzutage das k-Raum-Konzept seiner Anschaulichkeit wegen am
weitesten verbreitet ist. Der k-Raum ist eine Matrix, in die die von der Anten-
ne empfangenen Signale wa¨hrend des Sequenzablaufs schrittweise eingetragen
werden.






Wird nun eine Substitution vorgenommen mit:
kx := γ ·GA · t (3.11)






kx und ky sind die Achsen des k-Raums. Der Vorzug dieses Ansatzes besteht
darin, dass sich die gesuchte Transversalmagnetisierung MT (x, y) unmittelbar
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durch eine zweidimensionale Fourierru¨cktransformation2 von S(kx, ky) berech-
nen la¨sst:
MT (x, y) = F
−1 〈S(kx, ky)〉 (3.14)
In der Praxis ist der k-Raum eine diskrete Matrix der Gro¨ße Nx×Ny. Mit den
Schrittweiten ∆kx und ∆ky, die u¨ber Gl. 3.11 und Gl. 3.12 mit den Abtastraten
des Signals verknu¨pft sind, ist:
S[l,m] = S(l∆kx,m∆ky) l = 1,2, . . . , Nx m = 1,2, . . . , Ny (3.15)
A¨quivalent ergibt sich die diskrete Bildmatrix der Transversalmagnetisierung:
MT [u, v] =MT (u∆x, v∆y) u = 1,2, . . . , Nx v = 1,2, . . . , Ny (3.16)
Die Berechnung erfolgt entsprechend Gl. 3.14 u¨ber eine zweidimensionale dis-
krete Fourierru¨cktransformation (2D-DFT) der k-Raum-Matrix:























Fu¨r die morphologische Bildgebung wird nur der Betrag der komplexwertigen
Transversalmagnetisierung betrachtet:
m[u, v] = |MT [u, v]| (3.19)
Das Prinzip der Bildgebung la¨sst sich also zusammenfassend folgendermaßen
erkla¨ren (vgl. Abb. 3.3): Eine Zeile des k-Raums entspricht dem diskretisierten
zeitabha¨ngigen Signal, das wa¨hrend eines Frequenzkodierschrittes ausgelesen
wird. Da es sich aus den Teilsignalen entlang des Frequenzkodiergradienten
zusammensetzt, ergibt seine spektrale Zerlegung die ortsaufgelo¨ste Transver-
salmagnetisierung. Welche Zeile ausgelesen wird, bestimmt nach Gl. 3.12 die
Phasenkodierung. Um also die gesamte Matrix zu fu¨llen, mu¨ssen die Zeilen
sukzessive mit verschiedenen Phasenkodiergradienten ausgelesen werden.
In Sequenzdiagrammen wird u¨blicherweise nur ein Zeilendurchlauf skizziert; die
Wiederholung fu¨r weitere Zeilen wird durch u¨bereinander gezeichnete Gradien-
tenverla¨ufe fu¨r verschiedene Phasenkodiergradienten symbolisiert. Die Dauer
eines Durchlaufs wird als Repetitionszeit TR bezeichnet.




Eine Sequenz, also die Abfolge von Hochfrequenz-Pulsen und Gradienten, dient
nicht nur der Erzeugung und ra¨umlichen Kodierung von MR-Signalen, sondern
beeinflusst auch die Bildeigenschaften, beispielsweise die Gewichtung der Re-
laxationszeiten T1, T2 und T
∗
2 . So gibt es heute eine Vielzahl verschiedener, fu¨r
bestimmte Anwendungen optimierte Sequenzen. Alle bauen jedoch auf einem
Grundschema auf.
Wie in Abschn. 3.2.3 beschrieben kommt es nach dem Abschalten des An-
regungspulses zur Relaxation der Transversalmagnetisierung. Die Amplitude
des in der Antenne empfangenen Signals klingt folglich mit e−t/T
∗
2 ab (Free In-
duction Decay, FID). Da sich dieses FID-Signal aus technischen Gru¨nden der-
zeit nicht vollsta¨ndig messen la¨sst, werden so genannte Echos erzeugt [VB04].
Dazu wird der fu¨r den schnellen Abfall der Signalamplitude verantwortliche
Dephasierungvorgang umgekehrt, so dass die Spins nach einem Echozeit TE
genannten Intervall kurzzeitig wieder in Phase laufen und so erneut ein Signal
in der Antenne induzieren. Der Auslesevorgang wird derart gelegt, dass das
zuna¨chst auf- und dann wieder abklingende Signal sein Maximum bei kx = 0
erreicht und damit niedrige Ortsfrequenzen betont, ho¨here Ortsfrequenzen hin-
gegen einem Tiefpassfilter gleich geda¨mpft werden [Do¨s00].
Fast alle heute eingesetzten Sequenzen beruhen auf einer von zwei Basisse-
quenzen, die sich grundlegend im Prinzip der Echoerzeugung unterscheiden
[Nit03]:
• Spinechosequenz (SE)
Die Spinechosequenz beginnt mit einem 90◦-Anregungspuls, dem, nach
dem Abklingen des FID-Signals, ein 180◦-Puls folgt (Abb. 3.4a). Da-
durch werden alle Spin-Ensembles an der x’-Achse gespiegelt, so dass
schnellere Spins den langsameren folgen und bei t = TE eine vollsta¨ndige
Rephasierung erreicht wird.
• Gradientenechosequenz (GRE)
Die Gradientenechosequenz ist durch einen invertierten Gradienten in Le-
serichtung vor Beginn des Auslesevorgangs gekennzeichnet (Abb. 3.4b).
Der Gradient bewirkt eine Dephasierung, die der anschließende, eigentli-
che Lesegradient wieder ru¨ckga¨ngig macht, so dass ein Echo entsteht. Bei
dieser Vorgehensweise wird der T ∗2 -Zerfall des Signals nicht kompensiert;
vielmehr wird die Dephasierung zuna¨chst gezielt beschleunigt und das
Echo noch wa¨hrend der T ∗2 -Relaxation erzeugt.























Abb. 3.4: Ablaufschemata der Basissequenzen
Die Spinechosequenz hat den Vorteil, weitgehend unempfindlich gegenu¨ber
Feldinhomogenita¨ten zu sein. Zudem la¨sst sich der Bildkontrast in einfacher
Weise u¨ber die Parameter TE und TR steuern. Da die Spitzenamplitude des
Echos mit T2 abklingt, fu¨hren lange Echozeiten zu T2-gewichteten Bildern,
kurze Echozeiten bei gleichzeitig kurzer Repetitionszeit TR zu T1-gewichteten
Bildern.
Die Sta¨rke der Gradientenechosequenz liegt in der deutlich ku¨rzeren Echozeit
TE. Zudem sind auch Anregungspulse mit α < 90
◦ mo¨glich, womit auch klei-
nere TR erreicht werden ko¨nnen. Der insgesamt schnellere Sequenzablauf stellt
allerdings erho¨hte Anforderungen an die Geschwindigkeit und Pra¨zision des
Gradientensystems und der Sende- und Empfangselektronik. Kleine Sto¨run-
gen oder falsch abgestimmte Schaltzeiten fu¨hren zu sichtbaren Bildartefakten.
3.4.2 Spezielle Sequenzen
In reiner Form werden die beiden Basissequenzen nur noch selten eingesetzt;
vielmehr gibt es inzwischen zahlreiche spezialisierte Varianten. Die gebra¨uch-
listen sind in Tab. 3.1 aufgefu¨hrt, zusammen mit den dazugeho¨rigen Sequenz-
akronymen des Tomographenherstellers Siemens Medical, Erlangen. Andere
Hersteller verwenden fu¨r denselben Sequenztyp mitunter andere Akronyme.




Gradientenecho GRE Gradient Echo
Gespoiltes Gradientenecho FLASH Fast Low Angle Shot
Refokussiertes Gradientenecho FISP Fast Imaging with Steady State
Precession
Vollsta¨ndig refokussiertes Gradientenecho True-FISP ”originale“ FISP
Echoplanare Bildgebung EPI Echo Planar Imaging
Schnelles Spinecho TSE Turbo Spin Echo
Tab. 3.1: Gebra¨uchliche Sequenztypen und Nomenklatur bei Tomographen
der Firma Siemens [Sch06]
Im Rahmen dieser Arbeit wurden vorwiegend modifizierte Gradientenechose-
quenzen vom Typ FLASH (Fast Low Angle Shot) eingesetzt, die durch einen
kleinen Flipwinkel ku¨rzere Aufnahmezeiten ermo¨glichen. Zur Planung der Auf-
nahme an der MRT-Bedienerkonsole wurden auch TrueFISP-Sequenzen einge-
setzt, die eine gute Darstellung von Herz- und Gefa¨ßmorphologie erlauben.
3.4.3 CINE-Bildgebung
Die Diagnostik des Herzens stellt besondere Anforderungen an die Bildgebung.
Um Artefakte aufgrund der Herzbewegung zu vermeiden, muss die Aufnahme
mit dem Herzzyklus synchronisiert werden. Dazu wird u¨blicherweise ein EKG
abgeleitet, dessen R-Zacke als Taktsignal dient.
Fu¨r einige diagnostische Fragestellungen genu¨gt eine Momentaufnahme. Soll
die Herzbewegung hingegen zeitaufgelo¨st, d.h. zu Nt u¨ber den Herzschlag ver-
teilten Herzphasen, d.h. Abtastzeitpunkten, erfasst werden, kommt die CI-
NE -Bildgebung zum Einsatz. Dabei werden Nt k-Ra¨ume wa¨hrend mehrerer
aufeinanderfolgender Herzschla¨ge zeilenweise gefu¨llt, weil das Zeitfenster zwi-
schen zwei Abtastzeitpunkten nicht fu¨r eine vollsta¨ndige Aufnahme ausreicht
(Abb. 3.5). Voraussetzung ist ein gleichma¨ßiger Herzschlag.
Zur Synchronisation mit dem EKG sind zwei Verfahren gebra¨uchlich. Die pro-
spektive Synchronisation startet mit der R-Zacke und nimmt die Daten zu vor-
gegebenen Zeitpunkten auf. Nachteil dieser Technik ist jedoch, dass am Ende
des Herzzyklus ein Warteintervall bis zur na¨chsten R-Zacke eingeplant werden
muss, um geringfu¨gige A¨nderungen der Herzfrquenz auszugleichen. Eine Alter-
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Abb. 3.5: Prospektive EKG-synchronisierte CINE-Bildgebung
native hierzu ist die retrospektive Synchronisation. Die Abtastung erfolgt ohne
Unterbrechung, gleichzeitig wird das EKG aufgezeichnet. Erst wa¨hrend der
Rekonstruktionsphase werden die einzelnen Aufnahmen sortiert und durch In-
terpolation einem Zeitpunkt zugeordnet. Auf diese Weise kann ein vollsta¨ndiger
Herzzyklus abgebildet werden. Starke Schwankungen der Herzfrequenz fu¨hren
allerdings zu Verzerrungen.
3.4.4 Atemkompensation
Bei Aufnahmen, die im Vergleich zur Atemfrequenz lang sind, kann die Atem-
bewegung Unscha¨rfe und Geisterbilder verursachen. Eine naheliegende Maß-
nahme ist, den Patienten aufzufordern, wa¨hrend der Aufnahme den Atem an-
zuhalten. Dies beschra¨nkt die Aufnahmezeit allerdings auf 20-30 s und fu¨hrt
zudem ha¨ufig zu Schwankungen der Herzfrequenz mit entsprechenden Verzer-
rungen bei der CINE-Bildgebung.
Alternativ kann u¨ber eine Navigatorsequenz ein markanter Punkt, der sich
mit der Atmung bewegt, beobachtet werden, z.B. das Zwerchfell. Die Auf-
nahme wird vom Steuerrechner nur dann ausgelo¨st, solange sich dieser Punkt
innerhalb eines bestimmten Intervalls befindet; liegt er außerhalb, wird die
Aufnahme unterbrochen, was die Aufnahmezeit mitunter erheblich verla¨ngert.
Unter Umsta¨nden kann je nach Zielgebiet der Untersuchung und gewa¨hlter
Schichtfu¨hrung auf die Atemkompensation verzichtet werden.
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3.5 Flussbildgebung
Blutfluss erzeugt in morphologischen Bildern ein weißes oder schwarzes Signal,
das je nach Sequenz mehr oder weniger stark ausgepra¨gt ist und mitunter dia-
gnostische Schlu¨sse zula¨sst. Ohne EKG-Synchronisation oder bei sehr hohen
Flussgeschwindigkeiten bilden sich allerdings Flussartefakte. Durch Injektion
eines Kontrastmittels in den Blutkreislauf kann die Sichtbarkeit des Blutes
stark verbessert werden, so dass sich vor allem pathologisch minderdurchblu-
tete Gefa¨ße auffinden lassen.
Fu¨r eine quantitative Analyse des Blutflusses oder gar eine genaue Darstel-
lung des Stro¨mungsverlaufs sind die bisher vorgestellten Sequenzen ungeeignet.
Hier bietet die Phasenkontrasttechnik die Mo¨glichkeit, die lokale Bewegungs-
geschwindigkeit von Blut zu messen und direkt im Bild zu kodieren.
3.5.1 Signalphase
Nach Gl. 3.19 wird fu¨r die morphologische Bildgebung lediglich das Betragsbild
der komplexen Transversalmagnetisierung genutzt. Zur Erfassung von Bewe-
gungen ist hingegen die Signalphase ϕ = argM interessant.
Bewegt sich ein Spin entlang eines Gradienten Gk, wobei k wahlweise fu¨r die
Achsen x, y oder z steht, und legt dabei den Weg s(t) zuru¨ck, so gilt fu¨r die
Phase des Spins im rotierenden Bezugssystem [Mar02]:
ϕ(t) = ϕ0 + γ
t∫
0
Gk(τ) · s(τ) dτ (3.20)
Der Nullpunkt der Zeitentwicklung ist dabei der Zeitpunkt des Anregungspul-
ses; die (zufa¨llig) zu diesem Zeitpunkt vorliegende Phase ist ϕ0 = ϕ(0).
Die Entwicklung von s(t) in eine Taylorreihe fu¨hrt zu

















Gk(τ) · τm dτ (3.22)



































Abb. 3.6: Flusskompensierte und flusssensitive Gradienten (nach [Mar02])











ϕ(t) = ϕ0 + γ · s0 ·Ψ0(t) + γ · v0 ·Ψ1(t) + γ · a0
2
·Ψ2(t) + . . . (3.23)
= ϕ0 +∆ϕ0(s0, t) + ∆ϕ1(v0, t) + ∆ϕ2(a0, t) + . . . (3.24)
Fu¨r kleine t und geringe Beschleunigungen kann der Einfluss von a0 und ho¨her-
er Ableitungen von s(t) vernachla¨ssigt werden, so dass sich die Phase lediglich
aus dem Phasenoffset ϕ0, der wegabha¨ngigen Komponente ∆ϕ0(s0, t) und der













Abb. 3.7: Unidirektionale Geschwindigkeitskodierung in Durchflussrichtung
3.5.2 Quantitative Phasenkontrast-Flussmessung
Durch gezielte Steuerung des zeitlichen Verlaufs la¨sst sich unter Beru¨cksichti-
gung technischer Beschra¨nkungen hinsichtlich der Rampenzeit erreichen, dass
einzelne Momente verschwinden. Abb. 3.6a-c zeigen Gradienten, fu¨r die 0-te
und 1-te Momente verschwinden. Werden diese Gradienten in eine Sequenz
integriert, so ist die Messung flusskompensiert, d.h. die Phase ϕkomp bleibt von
Spinbewegungen unbeeinflusst:
ϕkomp = ϕ0 (3.25)
Wird einer der kompensierenden Gradienten durch einen bipolaren Gradienten
nach Abb. 3.6d ersetzt, fu¨r den nur das 0-te Moment verschwindet, so wird die
Messung in Gradientenrichtung flusssensitiv und fu¨r die Phase ϕsens gilt:
ϕsens = ϕ0 +∆ϕ1(v0, t) (3.26)
Um nun ein geschwindigkeitskodiertes Bild zu erhalten, werden flusskompen-
sierte Messung und flusssensitive Messung in unmittelbarer Folge ausgefu¨hrt.







Diese Technik wird als quantitative Phasenkontrast-Flussmessung bezeichnet –
im Unterschied zur Phasenkontrast-Angiographie (PCA). Abb. 3.7b zeigt ein in
Richtung der Ebenennormalen geschwindigkeitskodiertes Phasendifferenzbild.
Links daneben ist das morphologische Betragsbild der flusskompensierten Mes-
sung zu sehen.
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Die maximale, eindeutig kodierbare Geschwindigkeit venc wird bei einer Pha-




Liegt die tatsa¨chliche Geschwindigkeit ho¨her, kommt es zu Einfaltungen positi-
ver Geschwindigkeiten in den Bereich negativer Geschwindigkeiten und umge-
kehrt (Aliasing). Daher muss venc immer den zu erwartenden Geschwindigkei-
ten angepasst werden. Eine zu großzu¨gige Wahl ist allerdings nicht ratsam, da
die Messung dann an Sensitivita¨t verliert und kleine Geschwindigkeiten nicht
mehr vom Rauschen unterschieden werden ko¨nnen.
3.5.3 Tridirektionale Kodierung
Die quantitative Phasenkontrast-Flussmessung basiert also auf der Messung
der Bewegungsgeschwindigkeit entlang eines definierten Feldgradienten. Um
Fluss in Betrag und Richtung vollsta¨ndig, d.h. vektoriell zu erfassen, mu¨ssen
mindestens drei flusskodierte Messungen entlang linear unabha¨ngiger Gradi-
entenrichtungen durchgefu¨hrt werden.
Dazu finden sich in der Literatur verschiedene Ansa¨tze [PBSG91]. Heute wer-
den u¨blicherweise eine flusskompensierte Messung Sk und anschließend drei
flusssensitive Messungen, Ssx, Ssy und Ssz, entlang dreier orthogonaler Rich-
tungen durchgefu¨hrt – normal zur Bildebene und entlang der beiden Bildachsen
(Abb. 3.8).
Die drei derart gemessenen Geschwindigkeiten lassen sich als Komponenten ei-
nes Geschwindigkeitsvektors auffassen (tridirektionale Kodierung). Dabei wird
allerdings vernachla¨ssigt, dass sie mit einem geringen Zeitversatz von ca. 10ms
aufgenommen werden.
In Kombination mit der CINE-Technik werden also pro Herzphase vier Mes-
sungen durchgefu¨hrt. Im einfachsten Fall wird in jedem Sequenzdurchlauf eine
k-Raum-Zeile aufgenommen, so dass die zeitliche Auflo¨sung TRes der vierfachen
Wiederholzeit TR entspricht:
TRes = 4 · TR (3.29)
Durch verschiedene Optimierungen insbesondere bei retrospektiver EKG-Syn-
chronisation kann die effektive zeitliche Auflo¨sung erho¨ht werden. Die Gesamt-
messzeit fu¨r eine Schicht ha¨ngt prima¨r von der Matrixgro¨ße, der zeitlichen
Auflo¨sung und der verwendeten Atemkompensationstechnik ab. Sie variiert in










Abb. 3.8: Tridirektionale Geschwindigkeitskodierung mit verschachtelter
CINE-Bildgebung
3.6 Systemaufbau
Klinische Magnetresonanztomographen existieren in verschiedenen Bauarten,
der prinzipielle Aufbau ist aber weitgehend identisch. Die Hauptkomponenten
sind [SBK+02] (Abb. 3.10):
• Der Hauptfeldmagnet in Form einer mit Helium auf ca. 4K geku¨hlten,
supraleitenden Spule. Klinisch gebra¨uchliche Feldsta¨rken liegen zwischen
0,5T und 3,0T.
• Die Gradientenspulen zur Erzeugung von Feldgradienten entlang der drei
Hauptachsen. Wichtige Merkmale sind die Schaltgeschwindigkeit (bei-
spielsweise 200T/m/s) und die Linearita¨t.
• Das Hochfrequenzsystem, bestehend aus Senderspulen zur Erzeugung der
Anregungspulse und Detektorspulen zum Empfang der Resonanzsignale.
Die Spulen sind entweder fest verbaut oder werden in unmittelbarer Na¨he
der zu untersuchenden Ko¨rperstellen angebracht.
• Der Steuerrechner, der die Sequenzen steuert und die empfangenen Roh-
daten zu Bildern rekonstruiert. Oft sind weitere Funktionen zur Nachbe-
arbeitung und Archivierung der Bilder implementiert.
Hinzu kommen zahlreiche weitere technische Vorrichtungen, beispielsweise zur
Abschirmung, zur Ableitung von EKG-Signalen oder zur Kommunikation zwi-
schen Bedienpersonal und Patienten.
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Abb. 3.10: Aufbau eines Magnetresonanztomographen
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3.7 Zusammenfassung
Mit der Magnetresonanztomographie steht ein bildgebendes Verfahren zur
Verfu¨gung, das als derzeit einziges Blutfluss als Feld von Geschwindigkeits-
vektoren ra¨umlich und zeitlich aufgelo¨st erfassen kann. Im Unterschied zum
Doppler-Ultraschallverfahren ist die Messung zudem kaum vom Untersucher
abha¨ngig und nicht auf bestimmte anatomische Regionen und Blickwinkel be-
schra¨nkt.
Gleichwohl begrenzt die aktuell verfu¨gbare Gera¨tetechnik die erzielbare Auf-
lo¨sung. Im Hinblick auf vertretbare Untersuchungszeiten muss daher eine dem
Zweck und dem Objekt der Untersuchung angemessene Balance zwischen Orts-
auflo¨sung, Zeitauflo¨sung und Geschwindigkeitsauflo¨sung gefunden werden. In
diesem Kontext sind auch weitere Techniken wie Atemkompensation und Bild-
mittelung zu sehen, die zwar die Qualita¨t der Bildgebung erho¨hen ko¨nnen,
zugleich aber mit einer Verla¨ngerung der Messzeit verbunden sind.
In der klinischen Praxis ist bislang nur die unidirektional kodierte Phasenkon-
trast-Geschwindigkeitsmessung etabliert. Sie wird vorwiegend zur Bestimmung





Flusspathologien in Gefa¨ßen und an Herzklappen sind a¨ußerst komplex – aus
technischer wie aus medizinischer Sicht. Ein neues Verfahren wie die magnet-
resonanztomographische Flussbildgebung zu etablieren, ist insofern ein lang-
wieriger Prozess, der immer wieder neue Fragen aufwirft und Verbesserungen
fordert. Pulsatile, teils schraubenfo¨rmige, mitunter turbulente Flu¨sse und un-
regelma¨ßige Gefa¨ßgeometrien stellen hohe Anforderungen an die Messtechnik.
Aus den gewonnenen Daten mu¨ssen dann Visualisierungen der Stro¨mungsmus-
ter generiert werden, die wiederum validiert und hinsichtlich ihrer klinischen
Aussage interpretiert werden mu¨ssen. Schließlich muss die quantitative Be-
stimmung von Flu¨ssen validiert werden, vor allem in Anbetracht verschiedener
Unzula¨nglichkeiten der Bildgebung.
Damit sind bereits drei wichtige Forschungsschwerpunkte genannt: Flussbild-
gebung, Flussvisualisierung und Flussquantifizierung. Sie ha¨ngen zwar vonein-
ander ab und haben sich historisch auch parallel entwickelt, im Folgenden soll
der jeweilige Stand der Forschung aber separat vorgestellt werden.
Mit der modellbasierten Segmentierung der ventrikula¨ren Kavita¨ten kommt
ein viertes Thema hinzu, das fu¨r die vorliegende Arbeit ein besondere Rolle
spielen wird. Denn eine wichtige Voraussetzung fu¨r die automatisierte Auswer-
tung der Flussdaten ist die Abgrenzung verschiedener morphologischer Struk-
turen.
Verwandte Forschungsthemen, insbesondere die Ableitung anderer physiolo-
gischer Gro¨ßen als Fluss – beispielsweise Druck oder Wandschubspannung –
sowie die Untersuchung von Flusspathologien mit Doppler-Ultraschall bleiben
außer Betracht.
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4.2 Flussbildgebung
Die intrinsische Sensitivita¨t der Phase des MR-Signals fu¨r Bewegung und mit-
hin das Prinzip des Phasenkontrasts waren lange vor dem Einzug der MRT in
die Klinik bekannt. Bereits 1960 beschrieb Hahn [Hah60] als Erster die bei be-
wegten Spinensembles zu beobachtende Phasenverschiebung. Darauf aufbau-
end begann Anfang der 1980er Jahre die Entwicklung flussbildgebender Se-
quenzen fu¨r medizinische Anwendungen, die erstmals morphologische und ge-
schwindigkeitskodierte Bilder gleichzeitig generierten. Die ersten Sequenzen auf
Spinecho-Basis stellten Moran [Mor82] und Bryant [BPFL84] vor; O’Donnell
[O’D85] folgte mit einem Multiecho-Ansatz mit verbesserter Auflo¨sung und
Dynamik. Fu¨r einen ausfu¨hrlichen Ru¨ckblick auf die Anfa¨nge der magnetreso-
nanztomographischen Flussbildgebung sei auf Axel [Axe84] verwiesen.
4.2.1 Sequenztechnik
Das wohl schwerwiegendste Problem der Phasenkontrast-Technik ist ihre ge-
ringe Geschwindigkeit. Kurze Sequenzzyklen sind entscheidend fu¨r hohe Zeit-
und Ortsauflo¨sungen bei annehmbarer Gesamtmesszeit. Neben der Entwick-
lung immer schneller und pra¨ziser schaltender Gradientensysteme haben in
den vergangenen Jahren zahlreiche sequenztechnische Maßnahmen zur Ver-
besserung der Flussbildgebung gefu¨hrt.
Wegen ihrer kurzen Echo- und Wiederholzeiten werden in Verbindung mit
der CINE-Technik grundsa¨tzlich Gradientenechosequenzen bevorzugt [NFL86].
Durch geeignete Gestaltung des zeitlichen Verlaufs der geschwindigkeitskodie-
renden Gradienten lassen sich die Wiederholzeiten weiter reduzieren [PHSE91].
Vereinzelt werden auch spiralfo¨rmige k-Raum-Trajektorien (EPI) und Turbo-
Gradientenechos (TGE) eingesetzt, um den k-Raum in gro¨ßeren Segmenten
zu befu¨llen und so die Gesamtmesszeit zu reduzieren [Mar02, ZHM+02b]. Die
hohen Anforderungen an die Gradientensysteme limitieren allerdings bis jetzt
diesen Ansatz.
Markl et al. [MH01] zeigten einen Ansatz zur Erho¨hung der zeitlichen Auflo¨sung
mittels View-Sharing. Die ho¨heren Ortsfrequenzen entsprechenden Randberei-
che des k-Raums werden seltener abgetastet als die zentralen Bereiche, wo-
durch die Messzeit besser ausgenutzt wird. Bei Phasenkontrastsequenzen funk-
tioniert dies besonders gut, weil sich die Phasenverschiebung vornehmlich im
Zentrum des k-Raums niederschla¨gt. Weiter verbessern la¨sst sich die Abtast-
zeit, indem flusskompensierte und flusssensitive Daten nicht verschachtelt, son-
dern wa¨hrend zweier aufeinanderfolgender Atemanhaltephasen aufgenommen
werden; dadurch verdoppelt sich die zeitliche Auflo¨sung [TM02]. Gleichzei-
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tig verdoppelt sich allerdings auch die Gesamtmesszeit. Zudem fu¨hren bereits
leichte Vera¨nderungen im Fluss und unterschiedliche Atemanhaltpositionen
zur Fehlregistrierung der Messungen.
Die bislang schnellste Sequenz stellten Nayak et al. vor. Mit einer spiralfo¨rmi-
gen k-Raum-Trajektorie und Verzicht auf k-Raum-Segmentierung wird ein
vollsta¨ndiges, unidirektional geschwindigkeitskodiertes Bild in 120 ms erzeugt.
Damit wird Echtzeitflussbildgebung mit 8 fps, mit Interpolation sogar 16 fps
mo¨glich. In Verbindung mit einer dem Farbdoppler-Ultraschall nachempfun-
denen Farbdarstellung lassen sich Flu¨sse direkt an der MRT-Konsole untersu-
chen. [NPK+00, NH03]
In Anbetracht des vergleichsweise schlechten Signal-Rausch-Verha¨ltnisses und
schlechter allgemeiner Bildqualita¨t heutiger, auf der FLASH-Sequenz basieren-
der Phasenkontrastsequenzen zielen neuere Ansa¨tze darauf ab, die fu¨r rein mor-
phologische Herzbildgebung bereits genutzten Sequenzen vom TrueFISP-Typ –
auch Steady-State Free Precession (SSFP) genannt – mit der Phasenkontrast-
Technik zu kombinieren. Markl et al. [MAP03] entwickelten eine solche Se-
quenz, die, um den Steady-State aufrechtzuerhalten, mit Gradienteninversi-
on statt mit zusa¨tzlichen Kodiergradienten arbeitet. Vorteilhaft ist nicht nur
die bessere Morphologiedarstellung, sondern auch das bessere Signal-Rausch-
Verha¨ltnis der geschwindigkeitskodierten Daten. Problematisch ist jedoch die
hohe Sto¨rempfindlichkeit, unter anderem im Bezug auf Wirbelstro¨me [BMS05],
so dass die klinische Verfu¨gbarkeit noch nicht absehbar ist.
Tridirektional kodierte Phasenkontrastsequenzen sind in der Literatur selten
zu finden. Eine erste, systematische Darstellung verschiedener Strategien zur
Gestaltung von Sequenzen mit tridirektionaler Kodierung stammt von Pelc et
al. [PBSG91]. Um die Analyse ra¨umlich ausgedehnter Vektorfelder zu ermo¨gli-
chen, ist die Entwicklung von dreidimensionalen, tridirektional kodierenden Se-
quenzen von besonderem Interesse. Markl et al. implementierten eine Sequenz,
die bis zu 44 k-Raum-Ebenen in z-Richtung aufnimmt. In Verbindung mit re-
trospektiv synchronisierter CINE-Bildgebung und navigatorgesteuerter Atem-
kompensation wird in rund 18 Minuten ein Volumen von 240×240×132 mm3
mit einer Zeitauflo¨sung von 92,8ms erfasst [MCA+03].
Zusammenfassend ist festzustellen, dass sich fu¨r die tridirektionale Flussbild-
gebung bislang kein Standard etabliert hat; die meisten der beschriebenen
Sequenzoptimierungen werden bislang nur experimentell verwendet. Ein sys-
tematischer Vergleich der verschiedenen Implementierungen existiert nicht. Zur
Orientierung zeigt Tab. 4.1 eine Auswahl in aktuellen Arbeiten verwendeter
Sequenzen.
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4.2.2 Artefakte
In der Praxis ist eine zu niedrig gewa¨hlte Geschwindigkeitssensitivita¨t venc ei-
ner der ha¨ufigsten Fehler bei Phasenkontrastmessungen [LMLG02]. Der resul-
tierende Phasenumschlag verfa¨lscht die Messung, la¨sst sich aber im geschwin-
digkeitskodierten Bild mit bloßem Auge erkennen und in vielen Fa¨llen mit
geeigneten Softwarewerkzeugen korrigieren. Alternativ werden Venc-Scout-Se-
quenzen eingesetzt, um vor der eigentlichen Flussmessung die zu wa¨hlende
Geschwindigkeitssensitivita¨t besser abscha¨tzen zu ko¨nnen [Lot07].
Fu¨r die automatische Korrektur von Phasenumschla¨gen existieren zahlreiche
Ansa¨tze, von denen die meisten auf Pfadverfolgung oder Minimierung einer
Kostenfunktion beruhen [CP02]. Salfity et al. entwarfen ein spezielles Phasen-
korrekturverfahren, das venc selbst als vierte Dimension mit einbezieht und
auch bei Unterabtastung robust arbeitet [SHG+06].
Nachteil aller dieser Ansa¨tze ist jedoch, dass bei stark pulsatilen Flu¨ssen, bei-
spielsweise in der thorakalen Aorta, die systolischen Geschwindigkeiten ein ho-
hes venc erfordern und dadurch die deutlich kleineren diastolischen Geschwin-
digkeiten im Rauschen verloren zu gehen drohen. Buonocore schlug daher be-
reits 1993 eine Sequenz vor, die systolisch und diastolisch mit unterschiedlichen
Geschwindigkeitssensitivita¨ten arbeitet [Buo93]; durchgesetzt hat sich dieser
Ansatz allerdings nicht.
Weniger offensichtlich sind Phasenverzerrungen aufgrund elektromagnetischer
Sto¨reffekte, die die Auswertung der Daten verfa¨lschen ko¨nnen. Jeder linea-
re Feldgradient wird von Maxwell-Feldern (concomitant gradients) mit ra¨um-
lich nichtlinearer Abha¨ngigkeit begleitet, die das MR-Signal beeinflussen. Da
sich ihre Entstehung vollsta¨ndig und gera¨teunabha¨ngig berechnen la¨sst, wird
die Sto¨rung aber u¨blicherweise bereits im Rekonstruktionsrechner korrigiert
[BZP+98]. Wirbelstro¨me (eddy currents), die ebenfalls mit Gradientenschal-
tungen einhergehen, sind hingegen gera¨teabha¨ngig und analytisch nicht be-
schreibbar. Sie bewirken im geschwindigkeitskodierten Bild einen ra¨umlich va-
riablen Phasenversatz. Das klassische Korrekturverfahren von Walker et al.
[WCS+93] basiert auf der Scha¨tzung des Phasenversatzes mit einem linearen
Modell. Viele verbesserte Verfahren bauen darauf auf [MBA+03, LHM+05].
Ein weiteres Problem, insbesondere bei tridirektional kodierten Bildern, ist
der zeitliche Versatz zwischen flusskompensierter und flusssensitiver Messung
[GKC+05]. Doyle et al. [DKA+07] stellten ku¨rzlich erstmals ein Verfahren vor,
das diesen Versatz korrigiert, indem einzelne k-Raum-Zeilen durch Interpola-
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4.3 Flussvisualisierung
Die unmittelbare Interpretation der geschwindigkeitskodierten Phasenbilder
ist schwierig, insbesondere bei multidirektionaler Kodierung. Es ist daher na-
heliegend, klassische Verfahren der Flussvisualisierung wie Vektorplots sowie
Strom- oder Bahnlinien1 einzusetzen.
Im klinischen Kontext diesbezu¨glich problematisch war und ist der Mangel
an geeigneter Software. Erste Arbeiten zur Evaluation der tridirektionalen
Flussbildgebung setzten auf Eigenentwicklungen, die jedoch nur einen gerin-
gen Funktionsumfang besaßen und umsta¨ndlich zu bedienen waren. Kilner et
al. implementierten eine einfache Vektorpfeildarstellung, jedoch ohne U¨berla-
gerung mit den Morphologiedaten [KYM+93]. Spa¨tere Arbeiten nutzen vor-
wiegend das kommerzielle Softwarepaket fu¨r wissenschaftliche Visualisierung
ENSIGHT (CEI, Apex, MA, USA) [WEF+99, MDH+04]. Dieses bietet ei-
ne leistungsfa¨hige Umgebung zur animierten Darstellung auch instationa¨rer
Vektorfelder mit Strom- und Bahnlinien. Zusa¨tzlich ko¨nnen zur Orientierung
morphologische Schnittbilder oder skalare Datenkarten eingeblendet werden.
Allerdings ko¨nnen die Daten des Tomographen nicht unmittelbar eingelesen
werden, sondern mu¨ssen zuvor u¨ber zusa¨tzliche, jeweils selbst entwickelte Soft-
warewerkzeuge aufbereitet werden. Fu¨r den routinema¨ßigen Einsatz ist das
System zudem zu umsta¨ndlich zu bedienen und als Einzello¨sung auch zu teuer.
Eine integrierte, speziell auf den medizinischen Bedarf ausgerichtete Visuali-
sierungssoftware ist bisher nicht existent, was ein wesentliches Hindernis fu¨r
den Einzug tridirektionaler Flussbildgebung in die Klinik ist [LMLG02].
Die Literatur zur MRT-basierten Flussvisualisierung befasst sich vorwiegend
mit der Analyse auffa¨lliger Flussmuster in der thorakalen Aorta. Aufgrund
theoretischer U¨berlegungen und stro¨mungsmechanischer Experimente ist be-
kannt, dass sich Blut im Aortenbogen schraubenfo¨rmig bewegt. Beim gesunden
Menschen bildet sich in der Regel eine rechtsha¨ndige Helix aus, mitunter lassen
sich auch zwei gegenla¨ufige Helices beobachten [YC82, NO05]. Oft finden sich
zudem sekunda¨re, retrograde Stro¨mungsmuster [FP79, KYM+93].
Erste umfangreiche Untersuchungen der aortalen Stro¨mungsmuster mit MRT
stammen von Bogren, Kilner, Mohiaddin et al. Mithilfe von Vektorplots mach-
ten sie die schraubenfo¨rmige Bewegung des Blutes bei gesunden Probanden
und im Phantom sichtbar [KYM+93]. Bei Patienten mit dilatierter Aorta
oder mit Aneurysma zeigten sich Abweichungen [MYK94, BMY+95]. Es wird
vermutet, dass die Auspra¨gung der Helices vor allem von der Kru¨mmung
des Aortenbogens abha¨ngt. Angesichts der Regelma¨ßigkeit der beobachteten
1Zur Beschreibung der Visualisierungstechniken siehe Abschn. 5.6.
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Stro¨mungsmuster und der guten U¨bereinstimmung mit der Theorie schließen
Kilner et al. auf die Validita¨t der Methode.
Neuere Studien kommen zu a¨hnlichen Ergebnissen [MDH+04, BBV04]. Mit
fortgeschrittener Sequenztechnik und animierten, farbig kodierten Strom- und
Bahnlinien lassen sich die Stro¨mungsmuster gesunder Aorten inzwischen gut
analysieren. Die zusa¨tzliche Darstellung in SSFP-Technik aufgenommener Mor-
phologieschichten erleichert zudem die ra¨umliche Orientierung. Zunehmend
zeigt sich auch der klinische Nutzen der Flussvisualisierung, beispielsweise fu¨r
die aortenklappenerhaltende Chirurgie [KEW+04, MDM+05] und zur Analyse
pathologischer, geometrischer Vera¨nderungen der thorakalen Aorta, insbeson-
dere von Aneurysmen [IHT+06, FHJ+07].
Intrakardiale Stro¨mungen, insbesondere transmitrale, wurden bislang nur ver-
einzelt untersucht. Fyrenius, Wigstro¨m et al. [WEF+99, FWE+01] sehen großes
Potenzial in der Betrachtung des globalen intrakardialen Stro¨mungsverlaufs in
3D, untersuchten aber nur ausgewa¨hlte Stellen, etwa den linksventrikula¨ren
Ausflusstrakt oder das Umfeld der atrioventrikula¨ren Klappen. Zugleich wur-
den aufwa¨ndige Simulationen der intrakardialen Stro¨mungen erstellt [Keb03],
auf deren Grundlage sich die intrakardialen Stro¨mungsverha¨ltnisse im Detail
visualisieren lassen, denen aber mangels Schnittstelle zur Bildgebung der Be-
zug zum Patienten und mithin zur individuellen Pathologie fehlt.
Ein prinzipielles Problem der MRT-basierten Flussvisualisierung sind Parti-
alvolumeneffekte [MYK94]. Der Geschwindigkeitsvektor, der fu¨r ein Voxel ge-
messen wird, ist der Mittelwert aller Teilgeschwindigkeiten innerhalb des Vo-
xels. Bei kleinen Gefa¨ßen, bei turbulentem Fluss und allgemein am Gefa¨ßrand
kommt es daher zu ungenauen Messwerten. Aus signaltheoretischer Sicht kann
dieses Pha¨nomen auf Unterabtastung mit entsprechender Tiefpasswirkung zu-
ru¨ckgefu¨hrt werden.
Diese Partialvolumeneffekte, aber auch Rauschen, ko¨nnen bei der Berechnung
von Strom- und Bahnlinien Fehler induzieren, die sich mitunter u¨ber weite
Strecken fortpflanzen. Unter Umsta¨nden wird so die Existenz von Blutbahnen
suggeriert, die gar nicht existieren [MDH+04]. Vorsicht ist daher insbesondere
beim Aufspu¨ren von Shunts oder Klappeninsuffizienzen geboten. Im Zweifels-
fall sollte zusa¨tzlich ein Vektorplot betrachtet werden, bei dem sich Fehler
nicht fortpflanzen ko¨nnen. Abhilfe fu¨r dieses Problem ko¨nnten Algorithmen
zur modellbasierten Korrektur von Stromlinien sein, die mit den Gesetzen der
Stro¨mungsmechanik als Randbedingungen die Konsistenz des Vektorfelds ver-
bessern [FA03]. Praxistaugliche Umsetzungen dieses Ansatzes sind allerdings
noch nicht verfu¨gbar.
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4.4 Flussquantifizierung
Es liegt nahe, die mittels MRT-Flussbildgebung gewonnenen Daten nicht nur
zu visualisieren und qualitativ zu bewerten, sondern stro¨mungsphysikalische
Gro¨ßen auch quantitativ zu bestimmen. Klinisch liegt das Hauptaugenmerk
auf dem Fluss durch ein Gefa¨ß oder eine Herzklappe. Da sich dieser aufgrund
der Pulsatilita¨t des Kreislaufs sta¨ndig a¨ndert, wird u¨blicherweise der Verlauf
des instantanen Flusses u¨ber einen Herzschlag betrachtet; weitere Gro¨ßen wie
der maximale und der mittlere Fluss ko¨nnen dann unmittelbar abgeleitet wer-
den.
Der instantane Fluss F (t) durch eine ebene, begrenzte Fla¨che A wird durch





~v(x, y, t) d ~A (4.1)





F (t) dt (4.2)
Parallel zur Entwicklung der Sequenz- und der Visualisierungstechnik wur-
den immer wieder Arbeiten zur Quantifizierung vorgestellt. Im Vordergrund
stand stets die Untersuchung der Quantifizierungsgenauigkeit. Dabei sind zwei
Ansa¨tze mit jeweils spezifischen Vor- und Nachteilen zu unterscheiden:
• Experimente in vitro
Teile des Herzens oder bestimmte Gefa¨ßabschnitte werden technisch nach-
gebildet (zumeist aus Kunststoff) und mittels einer Pumpe von einer
bluta¨hnlichen Flu¨ssigkeit durchstro¨mt. Damit lassen sich zwar exakt re-
produzierbare Bedingungen schaffen, mit definierten, auch pulsatilen Flu¨s-
sen. Die komplexe Stro¨mungsdynamik elastischer Gefa¨ße oder gar Herz-
klappen la¨sst sich jedoch bisher nur unzureichend nachbilden. Ebenso ist
die Vergleichbarkeit der Bildgebungseigenschaften von Kunststoffen und
natu¨rlichem Gewebe stets in Frage zu stellen.
• Experimente in vivo
Die Untersuchung an Tieren, gesunden Probanden oder Patienten hat
hingegen den Vorteil vollsta¨ndigen Realismus. Die gro¨ßte Schwierigkeit
besteht jedoch darin, dass sich Messergebnisse nicht unmittelbar u¨ber-
pru¨fen lassen, da es an einer verla¨sslichen Referenz fehlt. Die Validierung
erfolgt daher meist indirekt.
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4.4.1 Quantifizierung vaskula¨rer Flu¨sse
Die Quantifizierung vaskula¨rer Flu¨sse wird, verglichen mit der Quantifizie-
rung transvalvula¨rer Flu¨sse, durch zwei Faktoren prinzipiell begu¨nstigt: erstens
fließt das Blut stets in Gefa¨ßla¨ngsrichtung; zweitens ist der betrachtete Quer-
schnitt morphologisch gut abgrenzbar und bezu¨glich Position und Ausdehnung
relativ stabil. Aufgrund dieser Eigenschaften erscheint es ausreichend, die Auf-
nahmeebene so zu legen, dass das Gefa¨ß orthogonal geschnitten wird, und die
Geschwindigkeit unidirektional in Richtung der Ebenennormale zu kodieren.
Im Fall pathologisch stark vera¨nderter Gefa¨ßgeometrie, etwa bei Aneurysmen,
ko¨nnte die tridirektionale Kodierung allerdings Vorteile bringen. Entsprechen-
de Untersuchungen liegen aber bislang nicht vor.
Eine der ersten Arbeiten zur Validierung in vivo stammt von Bogren et al.
[BKF+89]. An 24 gesunden Probanden wurden jeweils die Flu¨sse durch die
Aorta ascendens (FAo) und die Pulmonalarterie (FPA) bestimmt. Verwendet
wurde eine unidirektional kodierende Phasenkontrastsequenz auf einem 0,5T-
Tomographen (prospektive EKG-Sychronisation mit bis zu 16 Zeitpunkten,
Schichtauflo¨sung 1,8× 1,8mm bei einer Schichtdicke von 10mm). Zur Validie-
rung wurden zwei Vergleiche mit jeweils sehr guter Korrelation (r) angestellt:
die nach Gl. 4.2 aus den Flu¨ssen berechneten Schlagvolumina SVAo gegen SVPA
mit r = 0,95 und SVAo gegen SVLV mit r = 0,94. Zur Bestimmung des linksven-
trikula¨ren Schlagvolumens SVLV wurden endsystolisches und enddiastolisches
Volumen u¨ber die La¨nge der Ventrikelachsen abgescha¨tzt.
Einen anderen Weg gingen Chatzimavroudis et al. [COF+01]. Statt die Ge-
nauigkeit der Quantifizierung direkt zu untersuchen, setzten sie auf die Be-
stimmung der Pra¨zision durch wiederholte Messungen unter gleichen Bedin-
gungen. Dazu wurden in vitro Messungen mit einem elastischen Aortenmodell
aus Silikon und in vivo Messungen an Patienten mit Aortenklappeninsuffizi-
enz durchgefu¨hrt (unidirektional kodierte Phasenkontrastsequenz, 1,5T, teils
prospektiv, teils retrospektiv EKG-getriggert, Schichtauflo¨sung 1,9 × 1,9mm,
Schichtdicke 5mm). In vitro wurden verschiedene Flu¨sse eingestellt und wie-
derholt gemessen, mit r2 = 0,999 bei stationa¨rem Fluss und r2 = 0,997 bei
instationa¨rem, pulsatilen Fluss. Bei den Patienten wurde der regurgitierende
Fluss gemessen, da systolisch Signalsto¨rungen auftraten. Die Korrelation zwi-
schen Erst- und Zweitmessung erreichte r2 = 0,993.
Dass Phasenkontrastmessungen prinzipiell zur Untersuchung komplexer, in-
stationa¨rer Flu¨sse geeignet sind, zeigten Papaharilaou et al. [PDS01] durch
Vergleich einer Phantommessung mit Ergebnissen einer stro¨mungsmechani-
schen Simulation (Computational Fluid Dynamics, CFD).
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In der Praxis stellt sich allerdings die Frage nach der geeigneten Zeitauflo¨sung.
Einerseits sollte die Auflo¨sung wegen der Pulsatilita¨t des Flusses mo¨glichst
hoch sein, andererseits muss die Gesamtmesszeit klinisch vertretbar bleiben.
Bei k-Raum-segmentierten Seguenzen la¨sst sich u¨ber die Zahl der Segmente
die Zeitauflo¨sung regulieren. Zhang et al. stellten in einer in-vitro-Studie fest,
dass auch Messungen mit NSeg = 5 oder NSeg = 9 eine genaue Flussquantifi-
zierung mit einem Fehler < 5% ermo¨glichen. Im Vergleich zu Messungen mit
unsegmentierten NSeg = 1 Phasenkontrastsequenzen ergab sich kein signifikan-
ter Unterschied [ZHM+02b, ZHM+02a]. Chatzimavroudis et al. besta¨tigten die
Ergebnisse in einer in-vivo-Studie mit 20 aortenkranken Patienten [CZH+03].
4.4.2 Quantifizierung transvalvula¨rer Flu¨sse
Die Quantifizierung transvalvula¨rer Flu¨sse, also von Flu¨ssen durch Herzklap-
pen, ist vornehmlich fu¨r die Untersuchung von Klappenstenosen und -insuffi-
zienzen von Bedeutung. Wie zu Beginn des vorigen Abschnitts bereits ange-
merkt, ist dies jedoch erheblich schwieriger als die Quantifizierung vaskula¨rer
Flu¨sse. Dies liegt zum einen daran, dass sich die Klappenebene, auf die sich die
Quantifizierung bezieht, im Laufe des Herzschlags um 10-15mm in Richtung
ihrer Normalen verschiebt [KSPB99]. Zum anderen verlaufen gerade bei insuf-
fizienten atrioventrikula¨ren Klappen regurgitierende Blutstro¨me ha¨ufig nicht
senkrecht zur Klappenebene, so dass Messungen mit unidirektionalen Pha-
senkontrastsequenzen zur Unterscha¨tzung des Regurgitationsvolumens neigen.
Daru¨berhinaus ko¨nnen oft anzutreffende Turbulenzen die Geschwindigkeitsko-
dierung verfa¨lschen.
Aus diesen Gru¨nden wurden zuna¨chst, auch als erste Studien die Genauigkeit
der Quantifizierung mit Phasenkontrastmessungen in Gefa¨ßen gezeigt hatten,
andere Wege zur Bestimmung von Regurgitationsvolumina beschritten. Sech-
tem, Pflugfelder, Higgins et al. verfolgten einen rein volumetrischen Ansatz auf
Basis von Cine-MRT [SPC+88, PLC+89]. Linker und rechter Ventrikel wurden
jeweils im endsystolischen und im enddiastolischen Bild manuell segmentiert.






Wegen der Kontinuita¨t entspricht dabei im angepassten Zustand das rechtsven-
trikula¨re Schlagvolumen SVRV dem linksventrikula¨ren Vorwa¨rtsschlagvolumen
VSVLV (vgl. Gl. 2.4). Bei 10 Probanden und 25 Patienten mit aortaler Regurgi-
tation ergab sich im Vergleich mit echokardiographisch bestimmten Volumina
eine Korrelation der Regurgitationfraktion von r = 0,76.
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(a) Radiale Schichtfu¨hrung (b) Messebene im Mitralklappenring
Abb. 4.1: Quantifizierung der Mitralregurgitation nach Westenberg
Eine der ersten Arbeiten zur Bestimmung des mitralen Regurgitationsvolu-
mens mit Phasenkontrastmessung stammt von Fujita et al. [FCH+94]. An ei-
nem 1,5T-MRT wurden 10 gesunde Probanden und 19 Patienten mit Mitralin-
suffizienz untersucht. Dabei wurden Kurzachsenschnitte mit unidirektionaler
Geschwindigkeitskodierung aufgenommen, jeweils durch die Aorta ascendens
und durch den linken Ventrikel ungefa¨hr auf Ho¨he des Mitralklappenrings. Aus
den manuell segmentierten Flussregionen wurden der diastolische transmitrale
Fluss und der systolische aortale Fluss bestimmt, aus deren Differenz das Re-
gurgitationsvolumen berechnet wurde. Im Vergleich mit Werten der Doppler-
Echokardiographie wurde eine gute Korrelation von r = 0,87 erzielt.
Um dem Problem der Schichtpositionierung angesichts bewegter Klappene-
benen zu begegnen, haben Kozerke et al. [KSPB99] eine Sequenz entwickelt,
die die Schicht automatisch wa¨hrend der Aufnahme nachfu¨hrt. Dazu werden
einzelne Punkte der Klappenebene mit einer Tagging-Sequenz markiert und
u¨ber den Herzschlag verfolgt. Die aufgenommene Trajektorie wird anschlie-
ßend verwendet, um die Position der Phasenkontrastmessung zu steuern.
In einer ersten Studie [KSPB99] wurden 11 gesunde Probanden und 4 Patien-
ten mit Aorteninsuffizienz untersucht, wobei zum Vergleich jeweils Messungen
ohne automatische Schichtnachfu¨hrung durchgefu¨hrt wurden. Das systolische
Auswurfvolumen lag mit Schichtnachfu¨hrung bei den Probanden 8,7 ± 4,0%
ho¨her, bei den Patienten 7,7 ± 1,8% ho¨her. Das Regurgitationsvolumen lag
sogar um 56,7 ± 25,3% ho¨her. In einer zweiten Studie [KSPB01] mit 12 Pa-
tienten mit Aorteninsuffizienz und 3 Patienten mit Mitralinsuffizienz wurden
die Ergebnisse besta¨tigt. Eine Studie, die die Ergebnisse der automatischen
Schichtnachfu¨hrung mit echokardiographischen oder volumetrischen Messun-
gen vergleicht, ist nicht bekannt.









Abb. 4.2: Quantifizierung transmitraler Flu¨sse
Bei tridirektional kodierter Phasenkontrastmessung entfa¨llt das Problem der
Schichtpositionierung, dafu¨r steigt der Akquisitionsaufwand. Um mo¨glichst we-
nige Schichten aufnehmen zu mu¨ssen, schlagen Westenberg et al. eine radiale
Schichtfu¨hrung mit sechs Schichten vor, jeweils um 30◦ um die Herzla¨ngsachse
gedreht (Abb. 4.1a). Zur Auswertung wird eine Messebene manuell und fu¨r
jeden Zeitpunkt individuell in die Mitralklappenebene gelegt (Abb. 4.1b). Die
Mitralklappeno¨ffnungsfla¨che wird durch manuelle Segmentierung des linksven-
trikula¨ren Myokards definiert. In einer Studie mit 10 Probanden ergab sich eine
gute Korrelation zwischen aortalem und transmitralem Fluss (r = 0,92; p <
0,01) [WDD+04]. Bei 10 Patienten mit schwerer Mitralinsuffizienz ergab sich
ebenfalls eine gute Korrelation (r = 0,90; p < 0,01) [WDV+05].
Ein alternativer Ansatz ist die Kontrollvolumenmethode. Statt einer Mess-
ebene in der Mitralklappenebene (Abb. 4.2a) wird ein die Klappeno¨ffnung
umschließendes imagina¨res Volumen benutzt (Abb. 4.2b). Bei vektoriell vor-
liegenden Geschwindigkeiten la¨sst sich der retrograde Fluss dann als das In-
tegral aller ventrikelseitigen Zu- und Abflu¨sse berechnen. Der Vorteil besteht
zum einen darin, dass die Mitralklappeno¨ffnungsfla¨che nicht exakt segmentiert
werden muss; zum anderen wirken sich Messfehler durch Turbulenzen in un-
mittelbarer Umgebung der Regurgitation nicht negativ aus. Mehrere Phantom-
studien zeigten bei geeignet gewa¨hlter Kontrollvolumengro¨ße sehr gute Korre-
lationen (r > 0,99) [WOP+95, COP+98, ZHWC04]. Fraglich bleibt allerdings,
inwieweit der Ansatz auch beim Menschen anwendbar ist, da die Abgrenzung
der ventrikelseitigen Flu¨sse von den vorhofseitigen wesentlich schwieriger ist.
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4.5 Segmentierung des Herzens
Viele der vero¨ffentlichten Studien stu¨tzten sich auf einen volumetrischen An-
satz zur Quantifizierung transvalvula¨rer Flu¨sse, sei es als zentrale Methode,
sei es zur Validierung einer anderen Methode. Einfache Formeln mit ellipsoi-
den Modellen reichen fu¨r eine exakte Bestimmung der Volumina jedoch nicht
aus; vielmehr mu¨ssen die Herzkavita¨ten vollsta¨ndig in 3D segmentiert wer-
den, teilweise nur endsystolisch und enddiastolisch, teilweise zu jedem erfass-
ten Zeitpunkt des Herzzyklus. In letzerem Fall liegt also gar ein 4D-Segmentie-
rungsproblem vor. Der Aufwand fu¨r eine manuelle Segmentierung ist allerdings
nicht nur fu¨r die klinische Routine, sondern meist selbst fu¨r Forschungsarbeiten
zu hoch, so dass automatisierte oder vo¨llig automatische Segmentierungsver-
fahren eingesetzt werden mu¨ssen. Da die Segmentierung fu¨r die vorliegende
Arbeit nicht nur zur Validierung verwendet wird, sondern auch eine zentrale
Rolle beim Nachfu¨hren der Mitralklappenebene spielt, werden nun wichtige
Arbeiten zur automatischen Herzsegmentierung in MRT- und CT-Bildern vor-
gestellt.
Die Schwierigkeiten der Herzsegmentierung liegen zum einen darin, dass ein
Herz im Verlauf der Zeit seine Form a¨ndert, und zum anderen, dass zwei ver-
schiedene Herzen sich in ihrer Form stark unterscheiden ko¨nnen. Es handelt
sich also erstens nicht um ein starres Objekt und zweitens ist die vierdimensio-
nale Form von Fall zu Fall sehr verschieden. Im Falle von Phasenkontrastauf-
nahmen wird die Aufgabe zusa¨tzlich dadurch erschwert, dass die morphologi-
schen Bilddaten eine relativ schlechte Auflo¨sung haben und sta¨rker rauschbe-
haftet sind als bei anderen Sequenzen. Einfache, schwellwert- oder kantenba-
sierte Verfahren, wie sie in vielen kommerziellen Segmentierungsprogrammen
zu finden sind, reichen unter diesen Bedingungen nicht aus. Stattdessen haben
sich modellbasierte Verfahren bewa¨hrt.
Ein Verfahren wird als modellbasiert bezeichnet, wenn Wissen u¨ber Form oder
Textur des zu segmentierenden Objektes einfließt. Dieses Wissen schra¨nkt den
Suchraum, in dem das Verfahren das zu segmentierende Objekt sucht, ein.
Damit ein Objekt in all seinen mo¨glichen Formen gefunden werden kann, darf
die Einschra¨nkung des Suchraums aber nicht zu groß sein. Das Verfahren kann
als optimal bezeichnet werden, wenn das eingesetzte Hintergrundwissen den
Suchraum auf den kleinstmo¨glichen Raum beschra¨nkt, in dem noch alle For-
men des Objektes enthalten sind.
Fu¨r ku¨nstlich erstellte Objekte, deren Form genau bekannt ist, ist die modell-
basierte Segmentierung inzwischen weitgehend gelo¨st: Als Hintergrundwissen
kann ein genaues A-Priori-Modell des Objektes verwendet werden. Bei natu¨rli-
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chen Objekten, wie Gesichtern oder inneren Organen, ist die große Variabilita¨t
aber nach wie vor ein Hindernis [CT04]. Dennoch kann selbst die Integration
von ungenauem, lu¨ckenhaftem Hintergrundwissen ein Segmentierungsverfah-
ren deutlich verbessern.
4.5.1 Deformierbare Modelle
In der medizinischen Bildverarbeitung werden zur Segmentierung nicht starrer,
in Form und Textur variabler Objekte hauptsa¨chlich sogenannte deformierbare
Modelle eingesetzt. Die Grundidee ist, ein initiales Modell iterativ solange zu
verformen, bis seine Form dem zu segmentierenden Objekt in ausreichender
Na¨herung entspricht.
Das deformierbare Modell beschreibt also die Form des Objekts und mithin
das Segmentierungsergebnis. Technisch wird ein dreidimensionales Objekt –
oder allgemeiner, ein dreidimensionaler Bildbereich – meist u¨ber seine Ober-
fla¨che repra¨sentiert. Hierfu¨r kommen vornehmlich folgende Repra¨sentationen
in Frage:
• Oberfla¨chennetz
Die Oberfla¨che wird durch viele ebene Fla¨chenelemente, meist Dreiecke,
angena¨hert. Oberfla¨chennetze werden durch die Eckpunkte der Fla¨chen-
elemente und verbindende Kanten beschrieben.
• Parametrische Darstellung
Die Oberfla¨che wird u¨ber mathematische Formfunktionen, wie Super-
quadriken oder Formen ho¨herer Ordnung beschrieben. Im weiteren Sinn
za¨hlen auch Splines und Nurbs dazu.
• Isokontur
Allgemein bildet sich eine Isokontur aus den Punkten gleichen Funkti-
onswerts einer stetigen, skalaren Funktion. Die Isokontur zum Funktions-
wert 0 heißt Nulllevel. Im Falle ho¨herdimensionaler Funktionen entstehen
Isofla¨chen oder Isohyperfla¨chen.
Die Deformation des Modells wird durch imagina¨re Kra¨fte gesteuert; teilweise
wird auch synomym der Begriff Geschwindigkeiten verwendet. Diese werden, je
nach Implementierung des Verfahrens, aus den Bilddaten, aus Eigenschaften
des Modells selbst, also dem Modellwissen, sowie aus zusa¨tzlichen, nicht im
Modell eingearbeiteten Informationen abgeleitet.
Fu¨r die Implementierung deformierbarer Modelle sind zwei grundverschiede-
ne Ansa¨tze gebra¨uchlich: die parametrischen Modelle, die die gesamte Kontur
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oder Fla¨che durch Abbildung eines Parameterraums beschreiben, und die pa-
rameterfreien Modelle mit geschlossener Repra¨sentation von Form und Defor-
mation.
Parametrische Modelle
In der medizinischen Bildverarbeitung sind parametrische deformierbare Mo-
delle eng mit den Aktiven Konturen, auch als Snakes bezeichnet, verbunden.
Dieses 2D-Segmentierungsverfahren wurde Ende der 1980er Jahre von Witkin,
Kass und Terzopoulos entwickelt [KWT88]. Als Parameter wird eine Menge
von Stu¨tzpunkten verwendet, die eine geschlossene Kontur definieren. Diese
Kontur bewegt sich von einem initialen Zustand aus in Richtung des (lokalen)
Minimums einer Zielfunktion, die sich aus der Anziehungskraft von Kantenele-
menten in den Bilddaten, sowie der lokalen Kru¨mmung der aktuellen Kontur
zusammensetzt.
Das 3D-Analogon zu den Snakes wird Dynamic Surfaces oder Dynamische
Oberfla¨chen genannt. Da die meisten Segmentierungsverfahren prinzipiell in
2D und in 3D funktionieren, wird im Folgenden der Begriff Kontur gleicher-
maßen fu¨r zwei- und dreidimensionale Berandungen verwendet.
Aktive Konturen setzen oft eine weitere Kraft, eine so genannte Ballonkraft,
ein, die die initiale Kontur konstant aufbla¨st oder schrumpft und so das Ver-
fahren von den Startbedingungen unabha¨ngiger macht. Das ist jedoch nur
von Vorteil, wenn sich die Startkontur vollsta¨ndig innerhalb beziehungsweise
vollsta¨ndig außerhalb des zu segmentierenden Objektes befindet.
Eine Erweiterung der Aktiven Konturen sind Active Shape Models (ASM)
[CTCG95] mit einschra¨nkenden Bedingungen bezu¨glich der mo¨glichen Defor-
mation der Kontur, die u¨ber eine bloße Beschra¨nkung der Kru¨mmung hinaus-
gehen. Active Shape Models integrieren pra¨zises Formwissen in das Modell: es
kann nur solche Formen repra¨sentieren, die ein stochastisches A-Priori-Modell
des zu segmentierenden Objektes zula¨sst. Dadurch wird der Segmentierungs-
prozess auf verrauschten oder anderweitig gesto¨rten Daten, eventuell mit un-
vollsta¨ndiger Kanteninformation oder Artefakt-Kanten, stabiler und zudem
wiederum weniger abha¨ngig von Anfangsbedingungen wie der initialen Positi-
on und Form der Kontur.
Die Schwierigkeit liegt allerdings in der Konstruktion des stochastischen A-
Priori-Modells. Die Oberfla¨che wird analytisch u¨ber eine Menge von Para-
metern beschrieben, im einfachen Fall eines Ellipsoids beispielsweise u¨ber die
beiden Radien. Im Modell ist die statistische Verteilung der Parameter ge-
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speichert. Um ein gutes Modell zu generieren, mu¨ssen daher in großer Zahl
manuell segmentierte Objekte als Trainingsdaten zur Verfu¨gung stehen, die
dann, zumeist via Principal Components Analysis (PCA), zu einem Modell
verarbeitet werden, das mo¨glichst alle auftretenden Variationen des Objektes
repra¨sentieren kann [PFS04, CTCG95]. Mit der automatisierten Konstruktion
eines drei- beziehungsweise vierdimensionalen statistischen Atlasses des Her-
zens aus Trainingsdaten bescha¨ftigen sich unter anderen Perperidis [PMR05]
und Fritz [FRDS06].
Auch der Einbezug der Helligkeitsverteilung der Bilddaten innerhalb und au-
ßerhalb der bewegten Kontur kann die Abha¨ngigkeit des Segmentierungsver-
fahrens von Startkonditionen verringern. Idee ist hier, die Kontur so zu bewe-
gen, dass die Helligkeitsverteilungen innerhalb beziehungsweise außerhalb der
Kontur mo¨glichst auf Bereiche mit einer homogenen Helligkeit schließen las-
sen [ZY96]. Active Appearance Models nutzen Helligkeitsinformationen sta¨rker
aus: Hier wird A-Priori-Wissen in Erweiterung der Active Shape Models nicht
nur mittels eines statistischen Modells der Form des zu segmentierenden Ob-
jektes, sondern auch mittels eines Modells seiner Textur, also seines Grau-
wertbildes, integriert ([CT01, CT04]). Dies setzt wiederum voraus, dass ein
A-Priori-Modell der Textur des Objektes zur Verfu¨gung steht.
Parameterfreie Modelle
Ein wesentlicher Nachteil parametrischer Modelle ist die Abha¨ngigkeit des Seg-
mentierungsprozesses von eher willku¨rlich gewa¨hlten Stu¨tzpunkten oder ande-
ren Parametern. Dadurch wird der Suchraum zu stark eingeschra¨nkt, um im
allgemeinen Fall eine genaue Segmentierung zuzulassen. Zudem mu¨ssen topo-
logische A¨nderungen der Kontur gesondert behandelt werden.
Diese Abha¨ngigkeit von der Parametrisierung des Modells kann durch eine al-
ternative Modellierung der Kontur als Level-Set, das heißt als Isokontur einer
ho¨herdimensionalen Funktion, die auf den Bildkoordinaten definiert ist, u¨ber-
wunden werden. Erstmals vorgeschlagen haben die Verwendung einer solchen
Level-Set-Funktion Osher und Sethian [OS88]. Einen U¨berblick u¨ber darauf
aufbauende Verfahren und Anwendungen liefert [OF01]. Meist wird als Level-
Set-Funktion die Abstandsfunktion zur aktuellen Kontur verwendet. Deren
Nullstellenmenge (Nulllevel) repra¨sentiert dann die Kontur und damit ein Ge-
biet in den Bilddaten.
Die Level-Set-Repra¨sentation erfordert keinerlei Parametrisierung, ist also pa-
rameterfrei, woraus sich einige konzeptuelle Vorteile ergeben:
• Das Modell la¨sst die Beschreibung einer beliebigen Kontur zu.
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• Der Suchraum des Verfahrens wird nicht restriktiv auf einen durch we-
nige analytische Parameter aufgespannten Raum beschra¨nkt. Dadurch
la¨sst sich das Hintergrundwissen u¨ber die Form des gesuchten Objektes
flexibler ausnutzen als mittels einer direkten Integration in das Modell.
• Die repra¨sentierte Kontur und ihre Bewegung sind nicht von der willku¨rli-
chen Wahl von Stu¨tzpunkten abha¨ngig.
• Topologische A¨nderungen der Kontur bedu¨rfen keiner Sonderbehand-
lung.
Diese Art der Repra¨sentation macht das Verfahren sehr rechenintensiv, da
nicht nur auf einer kleinen Menge von Stu¨tzpunkten gerechnet wird, son-
dern auf einem Bildbereich um das Nulllevel der ho¨herdimensionalen Funkti-
on. Dank spezieller Algorithmen (Fast-Marching- und Narrow-Band-Methoden,
[Set01]) ko¨nnen Level-Set-Verfahren inzwischen jedoch hinsichtlich der Perfor-
manz mit parametrischen Verfahren konkurrieren.
Caselles et al. [CKS97] zeigten die A¨quivalenz eines speziellen Level-Set-Ver-
fahrens, Geodesic Active Contours genannt, zu den klassischen, parametri-
schen Snakes. Kimmel [Kim03] lieferte die mathematische Herleitung dafu¨r,
dass und wie die im Segmentierungsprozess auf die Kontur wirkenden Kra¨fte
eins zu eins in Aktualisierungsgleichungen fu¨r Level-Set-Funktionen u¨bersetzt
werden ko¨nnen. Demnach gibt es auch fu¨r alle obigen Erweiterungen der Sna-
kes eine entsprechende Level-Set-Variante: Das Chan-Vese-Funktional [CV01]
integriert regionale Helligkeitsinformationen, Varianten fu¨r den Einbezug von
A-Priori-Wissen u¨ber die Form des gesuchten Objektes diskutieren unter an-
deren Leventon [LGF00], Chen [CTT+02] und Rousson [RP02].
4.5.2 Lo¨sungsansa¨tze fu¨r das Herz
Fu¨r die Segmentierung der Herzwa¨nde, d.h. des Endo- und des Epikards, wur-
den zahlreiche spezialisierte Ansa¨tze auf Basis deformierbarer Modelle entwi-
ckelt, von denen eine Auswahl hier vorgestellt wird.
Kaus et al. [KBNP03] entwarfen ein Active Appearance Model zur vollautoma-
tischen dreidimensionalen Segmentierung der Herzwa¨nde in MRT-Daten. Die
Einbeziehung der zeitlichen Dimension wurde diskutiert, ist aber noch nicht
realisiert. Hervorzuheben ist die ausfu¨hrliche quantitative Evaluation des Seg-
mentierungssystems anhand von 60 Datensa¨tzen. Wegen des hohen Aufwands
manuelle Referenzsegmentierungen zu erstellen, sind solche Analysen selten.
Die meisten Segmentierungsverfahren werden stattdessen an nur wenigen Da-
tensa¨tzen qualitativ u¨berpru¨ft.
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Paragios [Par02] wa¨hlte einen Level-Set-Ansatz. Je eine Kontur fu¨r Endokard
und Epikard wird gleichzeitig bewegt, wobei eine einschra¨nkende Bedingung
bezu¨glich deren Abstand direkt in die Level-Set-Aktualisierungsgleichung in-
tegriert ist.
Fu¨r die vorliegende Arbeit besonders interessant sind Segmentierungslo¨sungen,
die auf Phasenkontrast-MRT-Daten arbeiten. Chung et al. [CNS00] beispiels-
weise entwickelten einen statistischen Ansatz, um in einen Gefa¨ßsegmentie-
rungsprozess auf PC-MRA-Daten den Betrag der aufgenommenen Geschwin-
digkeitsvektoren sowie eine Art Phasenkoha¨renzmaß einzubeziehen. Es wur-
den Wahrscheinlichkeitsverteilungen vorgeschlagen, mit denen in den Bildda-
ten die Verteilung des Hintergrundsignals sowie der Bildintensita¨t modelliert
werden kann. Die Parameter dieser Verteilungen werden mit dem Expectation-
Maximization-Algorithmus gescha¨tzt. Aus dieser Scha¨tzung lassen sich Schwell-








Wong [WLS02] behandelte die Segmentierung der Herzwa¨nde unter Einbezug
der Geschwindigkeitsinformation aus 4D-PC-MRT-Daten. Zuna¨chst wird auf
3D-Morphologiedaten ein Level-Set-Verfahren angewandt. Aus Morphologie-
daten, dem Betrag der Geschwindigkeitsdaten und einem Phasenkoha¨renzmaß
wird eine Wahrscheinlichkeitsverteilung fu¨r das Myokard hergeleitet, die zur
Verbesserung der Level-Set-Segmentierung herangezogen wird. Diese verbes-
serte Segmentierung dient dann als Startkontur fu¨r die Segmentierung weite-
rer Zeitschritte der Morphologiedaten. Das System wurde an MRT-Aufnahmen
von Hundeherzen getestet.
Ebenso auf PC-MRT-Daten arbeiteten Persson et al. [PSM+05] und kom-
binierten Morphologiedaten, Betrag der Geschwindigkeitsdaten und Phasen-
koha¨renzmaß direkt in einem Level-Set-Verfahren, das auf die 3D-Segmentie-
rung von Blutgefa¨ßen angewandt wird.
4.6 Zusammenfassung
Die vorgestellten Forschungsarbeiten zeigen, dass die Phasenkontrast-Magnet-
resonanztomographie unter den flussbildgebenden Verfahren eine wichtige Rol-
le spielt. Erste Untersuchungen fu¨r die tridirektionale Geschwindigkeitskodie-
rung demonstrieren zudem, wie sich durch Visualisierung und Quantifizierung
der vektoriellen Flussdaten bislang einzigartige Einblicke in den Stro¨mungs-
verlauf gewinnen lassen. Fu¨r Mediziner o¨ffnen sich damit neue Mo¨glichkeiten
zur Bewertung von Flusspathologien.
4.6. Zusammenfassung 67
Allerdings sollten die pra¨sentierten Forschungsergebnisse nicht daru¨ber hin-
wegta¨uschen, dass weiterhin zahlreiche ungelo¨ste Probleme bestehen. Der Man-
gel an Softwaresystemen zur praxisorientierten Verarbeitung der Flussdaten ist
weniger marktpolitischen U¨berlegungen fu¨r Entwicklung und Vertrieb in Fra-
ge kommender Unternehmen geschuldet, als vielmehr unzureichender, wissen-
schaftlicher Auseinandersetzung mit den Anforderungen an ein solches System.
Bevor also mit einer Produktentwicklung begonnen werden kann, muss syste-
matisch gekla¨rt werden, welche Techniken und Werkzeuge geeignet sind, den
Arzt bei der Gewinnung klinisch relevanter Informationen zu unterstu¨tzen. Das
schließt die Frage nach einem sinnvollen Maß an Automatisierung ein. Die auf
den vorigen Seiten ero¨rterten Untersuchungen umfassten oft langwierige ma-
nuelle Auswertungsprozeduren, die fu¨r den klinischen Alltag nicht akzeptabel
wa¨ren. Gerade die Auswertung komplizierter Fa¨lle, wie der Mitralinsuffizienz,
steht noch am Anfang.
Parallel dazu muss die Validita¨t und Zuverla¨ssigkeit der Flussbildgebung und
Flussdatenauswertung weiter untersucht werden. Zwar haben einige Experi-
mente sehr gute Resultate, etwa bei der Flussquantifizierung gezeigt. Ange-
sichts zahlreicher potenzieller Faktoren, die das Ergebnis negativ beeinflussen
ko¨nnen, mu¨ssen die Experimente aber in weiteren Konfigurationen und unter
unterschiedlichsten a¨ußeren Bedingungen fortgefu¨hrt werden, um Fehlerquel-
len identifizieren und geeignete klinische Untersuchungsstandards definieren
zu ko¨nnen. Ebenso mu¨ssen neue technische Hilfsmittel, die die Auswertung
automatisieren, validiert werden. Und schließlich muss gepru¨ft werden, welche
klinischen Erkenntnisse sich aus den Daten ableiten lassen.
Vor diesem Hintergrund werden in den folgenden Kapiteln vorrangig drei Aspek-
te behandelt. Erstens wird eine Prozesskette zur Verarbeitung der Flussdaten
entworfen. Zweitens wird mit der flussbasierten Segmentierung der linksventri-
kula¨ren Kavita¨ten der Grundstein zur automatisierten Quantifizierung trans-
mitraler Flu¨sse gelegt. Drittens wird in mehreren Experimenten die Validita¨t





Aus klinischer Sicht wa¨re es sicherlich wu¨nschenswert, die in den Stro¨mungsda-
ten enthaltenen diagnostischen Informationen automatisch zu extrahieren und
dem Arzt in komprimierter Form, gleichsam als fertigen Befund zu pra¨sen-
tieren. Nach dem aktuellen Stand der Forschung fehlt es aber an gesicherten
Erkenntnissen daru¨ber, wie sich pathologische Vera¨nderungen der Ha¨mody-
namik im Stro¨mungsbild zeigen und wie sie zuverla¨ssig klassifiziert werden
ko¨nnen. Um aber zu solchen Erkenntnissen zu kommen, wird man daher die
Daten einstweilen durch sorgfa¨ltige visuelle Inspektion und manuelle Vermes-
sung auswerten, wie dies – bis auf einige Ausnahmen – bei der Befundung rein
morphologischer Bilder u¨blich ist.
Angesichts der topologischen und geometrischen Komplexita¨t der Stro¨mungs-
daten erfordert eine solche Analyse ein hohes Maß an Interaktivita¨t. Darunter
ist ein sta¨ndiges Wechselspiel zwischen Mensch und Maschine, zwischen kogni-
tiver Wertung und Berechnung einer Ansicht oder Kennzahl zu verstehen. Die
interaktive Selektion und Navigation im Datenraum ermo¨glicht die Erkundung
in kleinen Schritten und macht die Informationen dadurch u¨berhaupt erfassbar.
Im Folgenden wird der Entwurf eines Softwaresystems beschrieben, das das
Konzept der interaktiven Analyse fu¨r die tridirektionale MRT-Flussbildgebung
umsetzt. Das System umfasst erstmals die gesamte Verarbeitungskette vom
Datenimport u¨ber die Vorverarbeitung bis zur Visualisierung und Quantifizie-
rung von Stro¨mungen. Es ist zwar fu¨r die Praxis konzipiert, aber dennoch be-
wusst als Experimentierplattform ausgelegt. Als Basis fu¨r die Umsetzung dient
das Softwareframework MEDIFRAME, das im Rahmen dieser und einiger wei-
terer wissenschaftlicher Arbeiten fu¨r die Implementierung medizintechnischer
Anwendungen entwickelt wurde [Sei07].
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5.2 Datenaufnahme
5.2.1 Protokoll
In Abschn. 3.5 wurde das Grundprinzip der tridirektionalen MRT-Flussbild-
gebung vorgestellt. Um nun auf Basis dieser Technik verwertbare Daten zu
gewinnen, muss ein Protokoll entworfen werden, das die Wahl einer konkreten
Sequenzimplementierung und -parametrierung beinhaltet. Abha¨ngig von der
Fragestellung und den klinischen Randbedingungen muss eine Balance gefun-
den werden zwischen der Bildauflo¨sung und -qualita¨t, der Aufnahmezeit und
dem Speicherbedarf im Rekonstruktionsrechner.
Fu¨r die Aufnahmen im Rahmen dieser Arbeit wurde eine tridirektional ge-
schwindigkeitskodierte Phasenkontrast-Sequenz auf Basis der FLASH-Sequenz
gewa¨hlt. Pro Aufnahme wird immer eine Schicht (2D) in CINE-Technik mit Nt
Herzphasen gemessen; um ein bestimmtes Volumen abzudecken, werden suk-
zessive Nk parallele Schichten aufgenommen. Wird der Schichtabstand klei-
ner als die durch die Anregungsbandbreite bestimmte Schichtdicke gewa¨hlt,
u¨berlappen sich die Schichten, die effektive Auflo¨sung wird dadurch aber nicht
erho¨ht (Abb. 5.1a). Der Schichtabstand bestimmt die Voxelgro¨ße in z-Richtung.
Um die Aorta oder das linke Herz mit minimaler Schichtanzahl, somit mit
minimalem Zeitaufwand zu erfassen, hat sich eine schra¨g sagittale Schichtaus-
richtung bewa¨hrt (Abb. 5.1b und Abb. 5.2).
Die Aufnahmen erfolgten vorwiegend retrospektiv EKG-synchronisiert in frei-
er Atmung ohne Atemkompensation. Lediglich ein Protokoll wurde prospektiv
EKG-synchronisiert und mit Atemanhalt ausgelegt. Tab. 5.1 fasst die wich-
tigsten Sequenzparameter fu¨r die vier eingesetzten Protokolle zusammen.
Protokoll #1 #2 #3 #4
Matrix 256× 256 128× 128 160× 256 192× 256
Voxelgro¨ße [mm2] 1,37× 1,37 2,66× 2,66 1,48× 1,48 1,48× 1,48
Dicke /Abstand [mm] 5,0 / 5,0 3,0 / 3,0 6,0 / 2,0 3,5 / 3,5
Flipwinkel 15◦ 15◦ 40◦ 30◦
TE [ms] 4,8 10,0 3,9 3,5
TR [ms] 38,0 56,0 54,0 62,0
venc [cm/s] 200 200 150 150
EKG-Synchron. retrospektiv retrospektiv prospektiv retrospektiv
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Abb. 5.2: Aufnahme von Morphologie und Geschwindigkeitsvektoren in 4D.
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5.2.2 Studien
Zu Test- und Validierungszwecken wurden im Rahmen der Arbeit mehrere
experimentelle Studien durchgefu¨hrt. Untersucht wurden
• Schweine [PIG]
Das kardiovaskula¨re System von Hausschweinen ist anatomisch und phy-
siologisch dem des Menschen sehr a¨hnlich. Unter Narkose und ku¨nstlicher
Beatmung lassen sich auch mehrstu¨ndige Untersuchungen durchfu¨hren,
ohne dass es zu Sto¨rungen durch Bewegung – Atmung ausgenommen –
kommt.
Zudem lassen sich pathologische Bedingungen chirurgisch induzieren. In
einer Studie wurden Mitralklappeninsuffizienzen, in einer anderen Ver-
engungen in der Aorta ascendens herbeigefu¨hrt. Problematisch ist dabei
allerdings, einen konstanten ha¨modynamischen Zustand aufrechtzuerhal-
ten, da die chirurgischen Eingriffe den Kreislauf erheblich belasten und
die Regulationsmechanismen anregen.
• Probanden [PRB]
Zur Optimierung der Bildgebungsparameter und zur Evaluierung der
Flussdatenanalyse sowie zum Vergleich mit pathologischen Fa¨llen wur-
den Aufnahmen mit gesunden Probanden (weibl., 25–29 Jahre) durch-
gefu¨hrt.
• Patienten [PAT]
Patienten mit Aortenisthmusstenose (weibl., 18–23 Jahre) und Patien-
ten mit ku¨nstlicher Aortenklappe (ma¨nnl. & weibl., 12–27 Jahre) wurden
untersucht, um beispielhaft zu evaluieren, welche Erkenntisse sich u¨ber
pathologische Stro¨mungsverha¨ltnisse in der Aorta gewinnen lassen.
Sa¨mtliche Untersuchungen wurden an Tomographen der Firma Siemens Medi-
cal Solutions am Deutschen Krebsforschungszentrum Heidelberg durchgefu¨hrt.
Zur Verfu¨gung standen ein MAGNETOM Symphony 1,5 T fu¨r die Tierexpe-
rimente und ein MAGNETOM Avanto 1,5 T fu¨r die Probanden- und Patien-
tenaufnahmen. Je nach Fragestellung wurde das linke Herz oder die thorakale
Aorta aufgenommen. Die Messzeit fu¨r die Flussmessung lag fu¨r Patienten bei
ca. 30 Minuten, fu¨r Probanden und Schweine bei ca. 90 Minuten. Tab. 5.2
gibt eine U¨bersicht u¨ber die Studien mit Verweisen auf das jeweilige Protokoll.
Weitere Details finden sich ggf. bei der Vorstellung der zugeho¨rigen Ergebnisse.
Alle Untersuchungen wurden in Einklang mit den geltenden Vorschriften und
mit Zustimmung der zusta¨ndigen Ethikkommission durchgefu¨hrt. Patienten
und Probanden wurden vor Studienbeginn u¨ber Ablauf und Risiken der Un-
tersuchung aufgekla¨rt und haben ihr Einversta¨ndnis erkla¨rt.
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Studie Protok. N Gera¨t Anatom. Region Pathologie
PIG-PERF #1 7 Symphony LV, LA, thorak. Ao. - - -
PIG-FLOW #2 5 Symphony thorak. Ao., PA - - -
PIG-MKI #3 5 Symphony LV, LA Mitralinsuffizienz
PRB-TAO #4 2 Avanto thorak. Ao. - - -
PRB-HEART #4 2 Avanto LV, LA - - -
PAT-ISTA #2 3 Avanto thorak. Ao. Ao-Isthmusstenose
PAT-AKE #2 3 Avanto thorak. Ao., LVOT Aortenklappenersatz
Tab. 5.2: Experimentelle Studien
5.3 Datenmodell
Nach Abschluss der Bildrekonstruktion liefert das Tomographensystem die auf-
genommenen Bilddaten in Form vieler einzelner Dateien, deren Aufbau und
strukturelle Abha¨ngigkeit durch die verwendete Aufnahmesequenz gegeben ist.
Da dies sowohl aus technischer Sicht als auch im Hinblick auf die formale Be-
schreibung fu¨r die weiteren Verarbeitungsschritte ungu¨nstig ist, wird im Fol-
genden ein von der Aufnahme abstrahiertes Datenmodell definiert, in das die
Daten u¨berfu¨hrt werden.
5.3.1 Datenimport
Der gebra¨uchlichste Standard zur Speicherung und U¨bertragung medizinischer
Bilddaten ist DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine).
Neben der eigentlichen Bildinformation werden zahlreiche weitere Daten, bei-
spielsweise u¨ber den Patienten, die Aufnahmeparameter oder die Beziehung zu
anderen Bildern, verwaltet.
Die DICOM-Datenstrukturen basieren auf einem objektorientierten Informati-
onsmodell, mit dem Objekte der realen Welt in Form sogenannter Information
Object Definitions (IOD) beschrieben werden. Eine solche IOD repra¨sentiert
jedoch keine konkreten Exemplare, sondern Klassen von Objekten mit a¨hnli-
chen Eigenschaften. Eine einzelne Klasse von Objekten wird Normalized IOD
genannt. Steht eine Klasse hingegen in Beziehung zu anderen Objekten, wird
sie durch eine Composite IOD beschrieben, die sich aus mehreren Entita¨ten
zusammensetzt. Abb. 5.3 zeigt das Informationsmodell mit den Beziehungen
der Entita¨ten am Beispiel der IOD fu¨r eine MRT-Aufnahme.
Fu¨r jede Entita¨t legt die IOD fest, welche Attribute sie enthalten muss und


















































Abb. 5.3: Composite IOD Information Model nach Kapitel 3 des DICOM-
Standards [Nat04]
welche sie optional enthalten darf. Der Empfa¨nger eines standardkonformen
Datensatzes kann sich also auf das Vorhandensein bestimmter Informationen
verlassen. Jedes Attribut wiederum ist im Data Dictionary spezifiziert; ein ein-
deutiger Code (Tag) dient als Schlu¨ssel.
Das Informationsmodell nach Abb. 5.3 beschreibt fu¨r die MRT-Bilddaten eine
Hierarchie: einem Patienten als Subjekt der Aufnahmen werden eine oder meh-
rere Studien zugeordnet. U¨blicherweise handelt es sich dabei um eine ununter-
brochen an einem Gera¨t durchgefu¨hrte Untersuchung. Die dabei entstehenden
einzelnen Schichtbilder werden in Serien zusammengefasst. So bilden beispiels-
weise ha¨ufig die Bilder eines mit einer Sequenz aufgenommenen Schichtstapels
eine Serie; ebenso werden die Bilder einer zeitaufgelo¨sten CINE-Sequenz in
einer Serie abgelegt.
Die in dieser Arbeit verwendeten tridirektionalen Phasenkontrastsequenzen
erzeugen pro Durchlauf, d.h. pro Schichtposition, zwei Serien – je eine fu¨r die
Nt Morphologiebilder und die 3 · Nt Phasenbilder mit der Geschwindigkeits-
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information. Alle drei Flusskodierungsrichtungen werden also in einer Serie
zusammengefasst, und zwar jeweils blockweise. Die Zuordnung der Blo¨cke zu
den Raumrichtungen muss anhand der DICOM-Attribute ermittelt werden, so
dass die Werte der einzelnen Bilder zu Geschwindigkeitsvektoren bezogen auf
das Bildkoordinatensystem zusammengefasst werden ko¨nnen.
Die beschriebene Bilddatenhierarchie ist rein logischer Natur ohne Beziehung
zur physikalischen Speicherung in einem Dateisystem. Die meisten Tomogra-
phen legen aber jedes Bild in einer eigenen Datei ab, zusammen mit Attributen
zur Position in der logischen Hierarchie. Um aus den mehreren Tausend Da-
teien, die eine Studie oft umfasst, die richtigen auswa¨hlen und strukturiert
einlesen zu ko¨nnen, wurde fu¨r MEDIFRAME die Komponente DICOMCEN-
TER entwickelt.
DICOMCENTER durchsucht Verzeichnisse rekursiv nach DICOM-Dateien be-
liebig vieler verschiedener Patienten und Studien und generiert daraus eine
Datenbank, die die logischen auf die physikalischen Daten abbildet. Fu¨r ei-
ne gewa¨hlte Studie werden alle Serien aufgelistet, aus denen der Benutzer
einzelne fu¨r den Import in MEDIFRAME auswa¨hlen kann. Werden mehrere
CINE-Serien ausgewa¨hlt, werden sie in ihrer ra¨umlichen Position automatisch
korrekt sortiert. Auf diese Weise kann ein sich u¨ber mehrere Serien erstrecken-
des, zeitaufgelo¨stes Volumen vollsta¨ndig importiert werden.
5.3.2 Indexraum
Nach [Kar94] ist ein Voxel durch das Voronoi-Gebiet eines Gitterpunktes P
definiert, d.h. durch die Menge von Punkten in R3, die na¨her an P sind, als an
irgendeinem anderen Gitterpunkt. Die importierten Schnittbilder decken ein
quaderfo¨rmiges Volumen mit einem regula¨ren Gitter1 ab. Da dessen Topologie
implizit gegeben ist, ko¨nnen die logischen Koordinaten der Voxel durch die
dreidimensionale Indexmenge I beschrieben werden:
I = {0,1, . . . , Ni − 1} × {0,1, . . . , Nj − 1} × {0,1, . . . , Nk − 1} (5.1)
Ni, Nj und Nk geben die Anzahl der Voxel in der jeweiligen Raumrichtung an.
Die einzelnen Abtastzeitpunkte werden indiziert durch die Indexmenge T:
T = {0,1, . . . , Nt − 1} (5.2)
1Ein regula¨res Gitter ist ein rectilineares Gitter mit identischen Gitterzellen
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Auf diesen Indexmengen werden nun die Datenfelder fu¨r die Morpologie- und
die Stro¨mungsdaten definiert.
m : I× T → M (i, j, k, t) 7→ m[i, j, k, t]
~v : I× T → V3 (i, j, k, t) 7→ ~v[i, j, k, t] =
 vi[i, j, k, t]vj[i, j, k, t]
vk[i, j, k, t]
 (5.3)
Die eckigen Klammern [ ] symbolisieren den Datenfeldcharakter von m und ~v
im Unterschied zu einer echten Funktion.M ist der Wertebereich des Morpho-
logiebildes, der u.a von der Sequenz und dem Gewebe abha¨ngt. V ist der Wer-
tebereich der Geschwindigkeitsmessung, also das Intervall: V = [−venc; venc].
Die vi, vj und vk sind die Geschwindigkeitskomponenten entlang der drei Ach-
sen des Indexraums.
Fu¨r die Notation gelten im Weiteren folgende Konventionen: statt (i, j, k) wird
gegebenenfalls ein Ortsvektor ~r ∈ I verwendet; der Zeitindex t wird weggelas-
sen, wenn die konkret betrachtete Zeit keine Rolle spielt; vc bezeichnet eine
einzelne, aber beliebige Geschwindigkeitskomponente (vi, vj oder vk).
5.3.3 Datenraum
Bei der weiteren Datenverarbeitung wird nicht nur die Topologie der Daten
sondern auch deren Geometrie eine Rolle spielen. Dazu wird ein dreidimen-
sionaler Datenraum D eingefu¨hrt, der das gesamte aufgenommene Volumen
umfasst. Fu¨r dessen Breite W , Ho¨he H und Tiefe D ergibt sich bei einer Vo-
xelgro¨ße von sx × sy × sz in Millimetern:
W = Ni · sx
H = Nj · sy
D = Nk · sz
(5.4)
Der Datenraum kann somit definiert werden als:
D = [0;W ]× [0;H]× [0;D] (5.5)
Auf diesem Raum ko¨nnen nun die Morphologie- und die Geschwindigkeitsdaten
als Skalar- bzw. Vektorfeld beschrieben werden, in der Notation durch einen
Unterstrich und runde Klammern () gekennzeichnet:
m : D× T → M (x, y, z, t) 7→ m(x, y, z, t)
~v : D× T → V3 (x, y, z, t) 7→ ~v(x, y, z, t)
(5.6)
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5.3.4 Interpolation im Datenraum
Die Skalar- bzw. Vektorfelder mit kontinuierlichen Koordinaten (Gl. 5.6) wer-
den durch Interpolation aus den diskreten Datenfeldern (Gl. 5.3) berechnet.
Dafu¨r kommen zwei Verfahren alternativ zum Einsatz:
• Interpolation nach dem na¨chsten Nachbarn
Es wird angenommen, dass eine Gro¨ße f innerhalb des Voronoi-Gebietes
eines Gitterpunktes (i, j, k) konstant ist:
f(x, y, z) = f [bx/sxc, by/syc, bz/szc] (5.7)
• Trilineare Interpolation
Der Wert eines Raumpunktes wird als gewichtete Summe der Werte der
acht umliegenden Gitterpunkte berechnet. Die Gewichte bemessen sich
nach dem Abstand des Raumpunkts zum jeweiligen Gitterpunkt.
5.4 Fehlerkorrektur
Die MRT-Bildgebung ist mit systematischen und zufa¨lligen Fehlern behaftet.
Morphologische und geschwindigkeitskodierte Bilder sind davon gleichermaßen
betroffen, allerdings mit unterschiedlichen Auswirkungen. Fu¨r die ha¨ufigsten
und fu¨r die Flussdatenanalyse schwerwiegendsten Fehler wurden Korrektur-
verfahren implementiert.
5.4.1 Phasenversatz
Bei der Phasenkontrastbildgebung stets auftretende Gradientenfeldinhomoge-
nita¨ten, Maxwell-Felder und Wirbelstro¨me bewirken zeit- und ortsabha¨ngige
Phasenverschiebungen, die sich als systematische Fehler in den Geschwindig-
keitsdaten niederschlagen. Wa¨hrend die beiden erstgenannten Ursachen ma-
thematisch beschreibar sind und in der Regel bereits im Rekonstruktionsrech-
ner kompensiert werden, mu¨ssen Fehler aufgrund vonWirbelstro¨men nachtra¨g-
lich korrigiert werden. Das hier implementierte Verfahren basiert auf Arbeiten
von Walker [WCS+93] und Lankhaar [LHM+05]. Die Korrektur erfolgt schicht-
weise und fu¨r jede Geschwindigkeitskomponente vc separat.
Zur Modellierung des Einflusses von Wirbelstro¨men wird angenommen, dass
sich die gemessene Geschwindigkeit vˆc zusammensetzt aus der wahren Ge-
schwindigkeit vc, einem Phasenversatz v
+
c und mittelwertfreiem Rauschen 
vˆc[i, j, t] = vc[i, j, t] + v
+
c [i, j, t] + [i, j, t] (5.8)
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Fu¨r stationa¨re Pixel, also Pixel, die unbewegtes Gewebe repra¨sentieren, ist
vc = 0. Wegen der Mittelwertfreiheit des Rauschens kann der Phasenversatz
fu¨r diese Pixel gescha¨tzt werden mit





vˆc[i, j, t] ∀(i, j) ∈ Istat (5.9)
Voraussetzung ist, dass der Phasenversatz selbst zeitunabha¨ngig ist. Um die
stationa¨ren Pixel zu bestimmen, wird fu¨r jedes Pixel die Standardabweichung







vˆc[i, j, t]− vc[i, j, t]
)2
(5.10)
Als stationa¨r werden alle Pixel angesehen, die im unteren λ-Perzentil liegen,
fu¨r die die Standardabweichung also kleiner als die Perzentilfunktion Pσ(λ) ist
Istat =
{
(i, j) : σ[i, j] < Pσ(λ)
}
(5.11)
Eine zuverla¨ssige Klassifikation stationa¨rer Pixel wurde mit λ = 25 % erreicht.
Da von einem o¨rtlich linearen Verlauf des Phasenversatzes auszugehen ist,
kann eine Ebene E mit
Ec(i, j) = e0 + e1 · i+ e2 · j (5.12)
nach der Methode der kleinsten Fehlerquadrate durch alle Punkte (i, j, v+c [i, j])
mit (i, j) ∈ Istat bestimmt werden. Die nicht stationa¨ren Pixel lassen sich dann
korrigieren durch
v∗c [i, j, t] = vˆc[i, j, t]− Ec(i, j) (5.13)
Am Beispiel eines Probandendatensatzes (PRB-TAO) illustriert Abb. 5.4 das
Verfahren: (a) zeigt das Morphologiebild einer Schicht, (b) das zugeho¨rige Ge-
schwindigkeitsbild fu¨r die Komponente vy. Daraus wurden die stationa¨ren Pixel
bestimmt und im Morphologiebild rot markiert (c). Die resultierenden Korrek-
turebenen fu¨r alle drei Kodierungsrichtungen zeigen (d)-(f).
5.4.2 Phasenumschlag
In den Abschnitten 3.5.2 und 4.2.2 wurde der Phasenumschlag (Aliasing)
als ha¨ufige Fehlerquelle bereits erwa¨hnt. U¨bersteigt die tatsa¨chliche Flussge-
schwindigkeit die Kodiergeschwindigkeit venc, so schla¨gt die Phase um, d.h. po-
sitive Geschwindigkeiten erscheinen negativ und umgekehrt (Abb. 5.5). Durch
Addition bzw. Subtraktion von 2venc la¨sst sich der Fehler korrigieren.
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(a) Morphologie (b) Geschwindigkeit vy (c) Stationa¨re Pixel vy
(d) Korrekturebene Ex (e) Korrekturebene Ey (f) Korrekturebene Ez
Abb. 5.4: Korrektur des Phasenversatzes
Ein Korrekturalgorithmus muss also feststellen, wo ein Phasenumschlag vor-
liegt, indem nach physikalisch unrealistischen Spru¨ngen in den Daten gesucht
wird. Zwei Ansa¨tze sind verbreitet:
• ra¨umlich
Ausgehend von einem mit Sicherheit Aliasing-freien Pixel werden re-
kursiv die benachbarten Pixel auf Spru¨nge untersucht und gebenenfalls
korrigiert. Essenziell bei diesem Ansatz ist eine zuverla¨ssige Elimination
von Regionen mit starkem Rauschen, da bereits ein einzelnes, durch Rau-
schen gesto¨rtes Pixel zu Fehlkorrekturen fu¨hrt, die sich u¨ber das gesamte
Bild fortpflanzen ko¨nnen.
• zeitlich
Fu¨r jedes Pixel wird der zeitliche Verlauf betrachtet und auf Spru¨nge un-
tersucht – beginnend zu einem Zeitpunkt, zu dem kein Aliasing zu erwar-















Abb. 5.5: Phasenumschlag bei Geschwindigkeiten > venc = 120 cm/s
ten ist, beispielsweise am U¨bergang von der Enddiastole zur Fru¨hsystole.
Ein Fortpflanzen von Fehlkorrekturen u¨ber das gesamte Bild ist hierbei
nicht mo¨glich. Allerdings ko¨nnen Rauscheffekte in Verbindung mit u¨ber
mehrere Abtastpunkte anhaltenden Aliasings zu Fehlkorrekturen fu¨hren.
Fu¨r diese Arbeit wurde ein Algorithmus entwickelt, der durch Kombination des
zeitlichen mit einem lokal beschra¨nkten ra¨umlichen Ansatz die spezifischen
Nachteile der einzelnen Ansa¨tze vermeidet. In einem ersten Durchlauf (1a)
werden u¨ber den zeitlichen Verlauf garantiert Aliasing-freie Pixel bestimmt.
Verdacht auf Aliasing besteht, sobald die Differenzgeschwindigkeit zweier auf-
einander folgender Zeitpunkte venc u¨bersteigt (Zeile 4).
Algorithmus 1a: Markieren Aliasing-freier Pixel
Eingabe: Geschwindigkeitsdaten v
Ausgabe:Bina¨rmaske mit Aliasing-freien Pixeln a
1: for all ~r ∈ I do
2: a[~r ]⇐ 1
3: for all t ∈ T do
4: if |v[~r, t]− v[~r, t− 1]| > venc then





In einem zweiten Durchlauf (1b) werden die Aliasing-verda¨chtigen Pixel noch
einmal u¨berpru¨ft, indem zusa¨tzlich benachbarte, Aliasing-freie Pixel mit ein-
bezogen werden. Der Algorithmus arbeitet nach dem sweep-line-Prinzip: das
Bild wird zeilenweise abgearbeitet, so dass die jeweils vorige Zeile als Aliasing-
frei gelten kann. Vorausgesetzt wird, dass die erste Zeile initial Aliasing-frei ist.
Fu¨r jedes Pixel wird u¨ber die Zeit iteriert, beginnend beim Zeitpunkt des
gro¨ßten Sprungs tS (Zeile 3). Zuna¨chst wird gepru¨ft, ob von einem Zeitpunkt
zum na¨chsten ein Vorzeichenwechsel auftritt (Zeile 5). In diesem Fall wird wei-
ter gepru¨ft, ob eine Korrektur zu geringeren Differenzen zum vorigen Zeitpunkt
und zum Pixel in der vorigen Zeile fu¨hren wu¨rde (Zeile 10 bzw. 14). Ob die
Korrektur durch Addition oder Subtraktion von venc erfolgen muss, ha¨ngt vom
Vorzeichen der Geschwindigkeit zum betrachteten Zeitpunkt ab (Zeile 9).
Algorithmus 1b:
Eingabe: Geschwindigkeitsdaten v
Bina¨rmaske mit Aliasing-freien Pixeln a
Ausgabe:Korrigierte Geschwindigkeitsdaten v
1: for all ~r ∈ I do // Iterationsfolge: i→ j → k
2: if a[~r ] = 0 then
3: tS ⇐ t : max
t∈T\{0}
∣∣∣v[~r, t]− v[~r, t−1]∣∣∣
4: for all t ∈ {tS, . . . , Nt−1, 0 , . . . , tS−1} do
5: if sign v[~r, t] 6= sign v[~r, t−1] then
6: vc ⇐ v[~r, t]
7: vp ⇐ v[~r, t−1]
8: vr ⇐ v[~r − (0 1 0)T , t]
9: if v[~r, t] > 0 then
10: if |(vc−venc)−vp| < |vc−vp| & |(vc−venc)−vr| < |vc−vr| then
11: v[~r, t]⇐ v[~r, t]− venc
12: end if
13: else
14: if |(vc+venc)−vp| < |vc−vp| & |(vc+venc)−vr| < |vc−vr| then
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χ = 1 0 0










MRT-Messungen sind unvermeidlich von Rauschen u¨berlagert. Verschiedent-
lich wurden Filter beschrieben, die dieses Rauschen als Rice-verteilten stochas-
tischen Prozess modellieren und darauf basierend das wahre Signal scha¨tzen
[SDA+98, SDSD98]. Da das Filtern jedoch stets mit einem Verlust an Auflo¨sung
und Dynamik einhergeht, wurde hierauf im Hinblick auf die vorgesehene Quan-
tifizierung von Stro¨mungen verzichtet. Die Behandlung des Rauschens be-
schra¨nkt sich daher auf die Elimination von Regionen reinen Rauschens, also
außerhalb von Gefa¨ßen. So lassen sich zumindest erratische Verla¨ufe (Random
Walk) integrativer Visualisierungstechniken, beispielsweise Bahnlinien, vermei-
den.







~v[~r, t] · ~v[~q, t]
|~v[~r, t]| · |~v[~q, t]|
 (5.14)
Fu¨r jeden Vektor wird ein Skalarwert berechnet, der die relative Orientierung
der umgebenden Vektoren zu jenem Vektor beschreibt. Als Maß dient das
Skalarprodukt, das fu¨r die normierten Vektoren der 27er-Nachbarschaft U27
berechnet und aufsummiert wird. Anschließend wird die Summe auf den Wer-
tebereich 0-100 skaliert.
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Abb. 5.6 illustriert die Berechnung. Der U¨bersicht wegen sind nur die Vektoren
in der Ebene eingezeichnet, tatsa¨chlich werden auch die Vektoren der davor-
und der dahinterliegenden Ebene in die Berechnung einbezogen.
Wa¨hrend wahre Stro¨mungen eine hohe Koha¨renz aufweisen, ist die Koha¨renz
in Regionen reinen Rauschens wegen der zufa¨lligen Orientierung benachbarter
Vektoren deutlich niedriger. Fu¨r deren Elimination hat sich ein Schwellwert
von 70-75 als brauchbar erwiesen.
5.5 Interaktionsmodell
Um die zu Beginn des Kapitels postulierte Interaktivita¨t der Stro¨mungsdaten-
analyse zu realisieren, wird ein Interaktionsmodell konzipiert, das sich in drei
Teile untergliedern la¨sst:
• ein Szenenmodell
als graphisch-geometrischer Zugang zum Datenraum,
• ein Selektionsmodell
als Mittel zur sukzessiven, ausschnittsweisen Exploration,
• ein Filtermodell
als Visualisierungspipeline zur Berechnung dedizierter Grafik.
5.5.1 Szenenmodell
Das Szenenmodell beschreibt eine virtuelle dreidimensionale Welt als Objekt-
raum O, in dem sich beliebige graphische Objekte befinden. Ein Betrachter
kann den Objektraum mittels einer ebenfalls virtuellen Kamera, die den Ob-
jektraum auf einen zweidimensionalen Bildraum B abbildet, aus beliebiger
Perspektive ansehen. Fu¨r den Objektraum wird ein kartesisches rechtsha¨ndiges
Koordinatensystem eingefu¨hrt; die Zeit als vierte Dimension wird als Zustand
der Szene aufgefasst.
Der Datenraum D wird logisch derart in den Objektraum abgebildet, dass Ur-
sprung und Achsen beider Koordinatensysteme u¨bereinstimmen. Alle Punkte
des Datenraums haben somit eine geometrische Entsprechung im Objektraum.
Softwaretechnisch entspricht dieser Ansatz einer klassischen Szenengraph-Ar-
chitektur [Nie05]: Im Rechner werden die Objekte durch Exemplare2 ihrer
2In der objektorientierten Programmierung wird anstelle von Exemplar oft der Begriff
Instanz verwendet.











Klassen repra¨sentiert und als Graph, in diesem Fall spezieller als Baum, organi-
siert. Jedes Exemplar speichert die geometrischen und optischen Eigenschaften
des entsprechenden Objekts, die der Betrachter u¨ber die graphische Benutzero-
berfla¨che vera¨ndern kann. Zu den geometrischen Eigenschaften eines Objekts
geho¨ren insbesondere dessen Position und Orientierung im Objektraum so-
wie seine Gro¨ße. Optische Eigenschaften sind beispielsweise die Farbe und die
Transparenz.
Die Implementierung umfasst verschiedene Klassen zur Visualisierung der Da-
ten. Fu¨r die Darstellung der Morphologiedaten, aber auch fu¨r aus den Ge-
schwindigkeitsdaten abgeleitete skalare Gro¨ßen kommen mit Pixelbildern tex-
turierte, ebene Fla¨chen zum Einsatz. Ra¨umliche, d.h. nicht an eine Ebene ge-
bundene Stro¨mungsvisualisierungen werden mittels polygonaler Oberfla¨chen-
netze zur Darstellung von Punkten, Linien oder Symbolen realisiert.
5.5.2 Selektionsmodell
Ein grundlegendes Problem der wissenschaftlichen Visualisierung liegt in der
hohen Dimensionalita¨t des Datenraums. Schon ein Skalarfeld mit dreidimen-
sionalem Gitter la¨sst sich in der Regel nicht mehr mit einer einzigen Ansicht
visualisieren, da die außen liegenden Datenpunkte die weiter innen liegenden
verdecken. Umso schwieriger wird es bei ho¨herdimensionalen Gittern und bei
Vektorfeldern.
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Die Lo¨sung des Problems besteht in der selektiven Auswertung der Daten.
Dazu werden zwei Ansa¨tze verfolgt:
• Data Probing
Beim Data Probing wird eine virtuelle Datensonde (engl. data probe) in
den Datenraum eingebracht, um einen Ausschnitt in Form einer Unter-
menge von Datenpunkten zu definieren. Theoretisch kann diese Unter-
menge topologisch jede Dimension bis zur Dimension des Datenraums
annehmen; in der Praxis sind aber in der Regel maximal drei Dimen-
sionen sinnvoll, da die direkte Visualisierung anderenfalls nicht mo¨glich
wa¨re [Fru¨97].
Die Radiologen gela¨ufige multiplanare Rekonstruktion (MPR) tomogra-
phischer Schichtstapel kann auch als Data Probing aufgefasst werden.
• Data Transformation
Durch mathematische Transformationen kann die Dimension der zu vi-
sualisierenden Daten reduziert werden. Bei Vektorfeldern kann dies durch
Berechnung abgeleiteter Gro¨ßen geschehen, beispielsweise des Vektorbe-
trags oder der Richtungskoha¨renz nach Gl. 5.14. Die Selektion vollzieht
sich also nicht auf der geometrischen sondern auf der informationellen
Ebene.
Beide Ansa¨tze sind nicht inha¨rent interaktiv. In fru¨heren Zeiten war es u¨blich,
alle Einstellungen vor Beginn der Berechnung vorzunehmen und dann auf das
Ergebnis zu warten. Dank schnellerer Rechner ist es aber mo¨glich geworden,
Ansichten in Echtzeit, d.h. ohne merkliche Verzo¨gerung, zu generieren. Der
Betrachter kann, z.B. mit der Maus, durch den Datenraum navigieren und in-
teressante Bereiche schnell und leicht auffinden. Zudem lassen sich ra¨umliche
Strukturen durch die Bewegungsparallaxe viel leichter erkennen [Fru¨97].
Um dem Selektionsmodell die no¨tige Interaktivita¨t zu verschaffen, wird es un-
mittelbar mit dem Szenenmodell verknu¨pft, indem die Datensonden als Ak-
toren in den Objektraum eingefu¨gt werden, wo sie direkt navigiert werden
ko¨nnen. Aus visualisierungstheoretischer Sicht handelt es sich also um eine
Navigation im Objektraum.
5.5.3 Filtermodell
Das Szenenmodell ist eine logische Repra¨sentation der aktuellen, vom Benut-
zer erstellten Visualisierungskonfiguration. Das auf dem Bildschirm sichtbare,
zweidimensionale Bild wird u¨ber eine Visualisierungs-Pipeline, d.h. eine Kette
von Grafikfiltern, aus den anzuzeigenden Daten berechnet. Diese Pipeline wird
fu¨r jeden Aktor getrennt ausgefu¨hrt.
86 Kapitel 5. Interaktive Stro¨mungsanalyse
Abb. 5.8: Benutzerumgebung fu¨r die visuelle Stro¨mungsanalyse
Die Pipeline beginnt mit dem Probing. Jeder Aktor definiert eine Menge von
Probingpunkten in Objektraumkoordinaten. Der Probingfilter transformiert
diese in Datenraumkoordinaten und holt die referenzierten Daten. Anschlie-
ßend transformiert der Mappingfilter die Daten in graphische Elemente. Zum
Schluss berechnet der Renderingfilter unter Beru¨cksichtigung der Kameraein-
stellung das Bild (Abb. 5.7). Wird der Aktor bewegt, muss die Pipeline erneut
ausgefu¨hrt werden.
Auf diese Weise ko¨nnen sowohl Bildebenen zur Anzeige der Morphologie als
auch graphische Objekte wie Vektorsymbole zur Anzeige des Vektorfeldes er-
stellt werden. In speziellen Fa¨llen, etwa bei Integralkurven (vgl. Abschn. 5.6.2)
berechnet der Mappingfilter aus den vom Probingfilter erhaltenen Daten neue
Probingpunkte, die iterativ wieder dem Probingfilter zugefu¨hrt werden.
Abb. 5.8 zeigt die entwickelte Benutzerumgebung fu¨r die Stro¨mungsanaly-
se. Den Einstieg bildet u¨blicherweise ein Bildebenenaktor zur anatomischen
Orientierung. Dann ko¨nnen nach Bedarf weitere Aktoren zur Darstellung von
Morphologie oder Stro¨mung hinzugefu¨gt werden.
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5.6 Stro¨mungsvisualisierung
Fu¨r die graphische Darstellung wissenschaftlicher Daten ist eine Vielzahl un-
terschiedlicher Visualisierungstechniken entwickelt worden. Wesentliche Unter-
scheidungsmerkmale sind
• Die Ordnung der zu visualisierenden Daten, d.h. die Struktur der Daten
eines Datenpunktes. Diese kann skalar, vektoriell oder tensoriell sein.
Vorliegend sind prima¨r 3D-Geschwindigkeitsvektoren darzustellen, abge-
leitete Gro¨ßen wie Geschwindigkeitsbetrag oder Richtungskoha¨renz sind
skalar.
• Die Dimension des zum Visualisierungsobjekt geho¨renden Definitionsge-
bietes. Zu unterscheiden sich punktfo¨rmige, linienfo¨rmige, fla¨chige und
ra¨umliche Objekte.
Ausfu¨hrliche Diskussionen mit detaillierten Klassifikationsschemata finden sich
in [BCR+92] und [REE+94].
Im Folgenden werden nun die Visualisierungstechniken vorgestellt, die zum
Zweck der visuellen Analyse der Blutstro¨mungen in MEDIFRAME implemen-
tiert wurden. Fu¨r die vektoriellen Daten sind das Pfeil- und Liniendarstel-
lungen, fu¨r skalare Daten die Falschfarbendarstellung auf Schnittfla¨chen. Die
Auswahl wurde nach den Gesichtspunkten einfacher Interpretation und der
Mo¨glichkeit zur schnellen Berechnung getroffen.
5.6.1 Geschwindigkeitsvektoren
Das na¨chstliegende Verfahren zur Visualisierung von Vektorfeldern ist die Vek-
torpfeildarstellung (Abb. 5.6.1). Es geho¨rt zur Gruppe der ikonischen Darstel-
lungen, bei denen Datenpunkte durch Ikonen, Piktogramme o.a¨. repra¨sentiert
werden, in diesem Fall durch gerichtete Pfeile. Statt der u¨blichen Pfeilsymbo-
le in Liniengraphik wurden hier jedoch Kegel verwendet, da deren Richtung
dank der Oberfla¨chenschattierung auch im Dreidimensionalen gut zu erkennen
ist. Zudem wurde auf die Kodierung des Vektorbetrags u¨ber die La¨nge des
Pfeils bzw. die Ho¨he des Kegels verzichtet, weil die große Schwankungsbreite
der Vektorbetra¨ge, also der Geschwindigkeiten, zu unruhigen und unu¨bersicht-
lichen Bildern fu¨hren wu¨rde. Kleine Kegel wa¨ren u.U. gar nicht mehr sichtbar,
große wu¨rden ihre Nachbarn u¨berdecken. Stattdessen wird der Vektorbetrag
farbig kodiert.
Als Datensonde dient ein regelma¨ßiges Gitter, an dessen Gitterpunkten die Ke-
gel den jeweiligen, ggf. interpolierten, Geschwindigkeitsvektor ~v(~r) anzeigen.
88 Kapitel 5. Interaktive Stro¨mungsanalyse
Abb. 5.9: Pfeildarstellung der Geschwindigkeitsvektoren
(Studie: PRB-TAO)
Gro¨ße und Dichte des Gitters kann der Benutzer frei wa¨hlen. Dabei empfiehlt
sich fu¨r die meisten Fa¨lle, ein zweidimensionales Gitter zu verwenden, da bei
dreidimensionalen Gittern Kegel andere Kegel verdecken und sich die Lage im
Raum nur schwer erkennen la¨sst.
Die Ansicht kann weiterhin u¨ber zwei Geschwindigkeitsgrenzen beeinflusst wer-
den, d.h. nur Vektoren, deren Betrag innerhalb eines definierten Intervalls
liegen, werden angezeigt. Das ist beispielsweise hilfreich, wenn Bereiche mit
schwachem und in der Folge meist unbrauchbarem Flusssignal ausgeblendet
werden sollen. Außerdem kann die Farbskala fu¨r die Geschwindigkeitskodie-
rung auf das Intervall bezogen werden, so dass geringe Geschwindigkeitsunter-
schiede deutlicher hervortreten.
5.6.2 Integralkurven
Integralkurven stellen das Verhalten imagina¨rer, masseloser Partikel im Stro¨-
mungsfeld als Linien dar. Im Unterschied zur Vektorpfeildarstellung eignen
sie sich auch zur globalen Betrachtung von Stro¨mungsverla¨ufen. Insbesondere
kann untersucht werden, ob ein bestimmter Punkt im Stro¨mungsfeld von ei-
nem anderen Punkt aus erreicht wird, ob also beispielsweise eine Verbindung
zwischen zwei Kavita¨ten besteht.
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Abb. 5.10: Bahnlinie in der Aorta, mit drei zusa¨tzlichen Bildebenen.
Fu¨r instationa¨re Stro¨mungsfelder werden zwei Varianten unterschieden:
• Bahnlinien
Eine Bahnlinie ~rB(t) zeigt den Pfad, den ein Partikel ausgehend vom
Punkt ~r0 zum Zeitpunkt t0 bis zum Zeitpunkt t zuru¨cklegt:
~rB(t) = ~r0 +
t∫
t0
~v(~rB(ξ), ξ) dξ (5.15)
• Stromlinien
Eine Stromlinie zeigt dagegen den Stro¨mungsverlauf zu einem festen Zeit-
punkt τ ∈ T.
~rS(t, τ) = ~r0 +
t∫
t0
~v(~rS(ξ, τ), τ) dξ (5.16)
t ist in diesem Fall als Kurvenparameter aufzufassen, der sich u¨ber belie-
bige Intervalle erstrecken kann; fu¨r stationa¨re Stro¨mungen, ~v(~r, t) = ~v(~r),
sind Strom- und Bahnlinie identisch: ~rS(t, τ) = ~rB(t).
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Streichlinien, die Partikel gleichen Herkunftsortes verbinden, und Zeitlinien,
die Partikel gleicher Startzeit verbinden, haben sich wegen der komplexen
Gefa¨ßgeometrie fu¨r die Visualisierung von Blutflu¨ssen als ungeeignet erwie-
sen und werden daher nicht na¨her betrachtet.
In der Praxis erfolgt die Berechnung der Bahnlinien iterativ durch Integration
der Geschwindigkeit u¨ber ein hinreichend klein gewa¨hltes Zeitintervall ∆t:




ti+1 = ti +∆t
(5.17)
Fu¨r Stromlinien wird analog verfahren, jedoch wird u¨ber ~v(~ri, τ) fu¨r ein belie-
biges, aber festes τ ∈ T integriert.
Das einfachste Verfahren, das Integral numerisch na¨hrungsweise zu berechnen,
ist die Euler-Approximation
~ri+1 = ~ri + ~v(~ri, ti)∆t (5.18)
Weil die zeitliche Auflo¨sung des vorliegenden Stro¨mungsfeldes verglichen etwa
mit simulierten Feldern relativ grob ist, wurde zusa¨tzlich die ha¨ufig verwendete
Approximation nach Runge-Kutta 4. Ordnung implementiert.





































~ri +∆t~k3, ti +∆t
)
Zur Festlegung der Startpunkte fu¨r die Integralkurven kann der Benutzer
ein Gitter variabler Gro¨ße und Punktdichte in der Szene platzieren. Fu¨r die
Fa¨rbung der Linien stehen zwei Optionen zur Verfu¨gung: Kodierung des Ge-
schwindigkeitsbetrages oder des Herkunftsortes, d.h. jede Linie erha¨lt eine an-
dere, aber u¨ber den gesamten Verlauf konstante Farbe. Auf diese Weise lassen
sich zum Beispiel Schraubenbewegungen im Fluss gut erkennen.
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Bahnlinien sind das Standardwerkzeug zur Visualisierung instationa¨rer Stro¨-
mungsfelder. Anders als bei den meisten technischen Stro¨mungsprozessen ist
die Gefa¨ßgeometrie jedoch nicht starr. Da man die Morphologie jeweils fu¨r den
Endzeitpunkt t der Bahnlinie anzeigen wird, kann es vorkommen, dass sich ein
flussaufwa¨rts gelegener Gefa¨ßabschnitt bewegt und die Bahnlinie dort außer-
halb des Gefa¨ßes erscheint. Aus diesem Grund kann es sinnvoll sein, Stromli-
nien auch bei – instationa¨ren – Blutflu¨ssen einzusetzen.
Bei der Interpretation ist ferner zu bedenken, dass einzelne, durch Rauschen
oder Bildartefakte verfa¨lschte Geschwindigkeitsvektoren die Integralkurven vom
wahren Stro¨mungsverlauf abbringen ko¨nnen (Random-Walk).
5.6.3 Datenkarten
Aus Vektorfeldern la¨sst sich eine Vielzahl skalarer Gro¨ßen ableiten. Diese las-
sen sich zur Entwicklung von Fehlerkorrektur- und Segmentierungsverfahren
einsetzen (vgl. Abschn. 5.4), einige ko¨nnten aber auch Grundlage fu¨r eine dia-
gnostische Bewertung des Flusses sein.
Das Visualisierungssystem kann diese Datenkarten in Falschfarbendarstellung
dem morphologischen Bild mit wa¨hlbarer Transparenz u¨berlagern. Zudem kann
die Anzeige auf ein frei definierbares Intervall des skalaren Wertebereichs be-
schra¨nkt werden.
Die Berechnung erfolgt stets im Indexraum I. In der weiteren Verarbeitung
kann das entstehende Skalarfeld dann wiederum mit denselben Methoden inter-
poliert werden wie die Morphologiedaten und das Geschwindigkeitsfeld selbst
(vgl. Abschn. 5.3.4).
Tab. 5.3 listet die implementierten Datenkarten auf. Beispiele fu¨r ihre An-
wendung auf pathologische Stro¨mungen werden in Abschn. 5.8 vorgestellt.
5.6.4 Virtuelle Echokardiographie
Die Farbdoppler-Echokardiographie ist das Standardverfahren zur Untersu-
chung von Blutflu¨ssen. Die Geschwindigkeit wird zwar nur unidirektional ge-
messen und dargestellt, die Methode ist aber klinisch etabliert und vielen A¨rzte
vertraut. Insofern bietet es sich an, die Darstellung fu¨r die Analyse der ma-
gnetresonanztomographisch erfassten Flu¨sse nachzubilden.
In die Visualisierungsszene wird eine virtuelle Ultraschallsonde eingebracht.
Abha¨ngig von ihrer Orientierung wird eine Datenkarte derart generiert, dass

























Tab. 5.3: Datenkarten des Geschwindigkeitsfeldes
Blutfluss zur Sonde hin rot, von der Sonde weg blau kodiert wird. Konkret
wird die von der Sonde
”
erfasste“ Geschwindigkeit ve als Projektion der Ge-
schwindigkeitsvektoren auf die La¨ngsachse der Sonde, repra¨sentiert durch den
normierten Vektor ~nS, berechnet:
ve[~r, t] = ~v[~r, t] · ~nS (5.20)
Abb. 5.11 ist ein Beispiel einer virtuellen Echokardiographie am Schweine-
herzen (Studie PIG-PERF). Die Bildfolge zeigt verschiedene Zeitpunkte des
Herzzyklus. Unten links im Bild ist jeweils die virtuelle Sonde zu sehen. Gut
zu erkennen sind der aortale Ausstrom in blau und der transmitrale Einstrom
in den linken Ventrikel in rot.
Fu¨r den Arzt liegt der Vorteil dieser Methode in der Mo¨glichkeit, die Fluss-
verha¨ltnisse in gewohnter Darstellung, aber in Ruhe, ggf. auch mehrfach, ana-
lysieren zu ko¨nnen, ohne den Patienten vor sich zu haben. Zudem sind Schall-
auslo¨schungen durch Rippen ausgeschlossen, so dass virtuell aus beliebiger
Richtung angeschallt werden kann. Nachteilig ist allerdings der im Vergleich
zur realen Echokardiographie große zeitliche und finanzielle Aufwand fu¨r eine
MRT-Aufnahme.
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Abb. 5.11: Virtuelle Echokardiographie
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5.7 Flussquantifizierung
Neben der Visualisierung ist die Quantifizierung von Flu¨ssen ein wesentlicher
Bestandteil der Flussdatenanalyse. Es bietet sich an, diese direkt in das be-
schriebene System einzubinden und so qualitative und quantitative Analysen
gleichzeitig und ohne Wechsel der Benutzerschnittstelle zu ermo¨glichen.
Dazu wird eine elliptische Fla¨che als graphisches Objekt in die Szene ein-
gefu¨gt. Zur Definition einer Region of Interest (ROI) wird sie derart platziert,
dass sie beispielsweise den Querschnitt eines Gefa¨ßes abdeckt. Dann wird der
Fluss durch diese Fla¨che fu¨r alle Phasen berechnet und schließlich zum Schlag-
volumen integriert.
Nach Gl. 4.1 wird der instantane Fluss F (t) durch Integration der Geschwin-
digkeit u¨ber die Fla¨che ~A bestimmt. Im diskreten Fall werden die durch das
Fla¨chenobjekt selektierten Geschwindigkeitsvektoren auf die Fla¨che projiziert
und, um Quantisierungsfehler zu reduzieren, auf ein Millimeterraster interpo-
liert. Mit der Fla¨chennormale ~n ~A als Projektionsvektor ergibt sich ein skalares
Geschwindigkeitsfeld v⊥ mit den diskreten Fla¨chenkoordinaten u und v.
v⊥[u, v, t] = ~v(~r(u, v), t) · ~n ~A (5.21)
Durch Summation und Multiplikation mit dem Fla¨chendelta ∆A = 1 mm2






v⊥[u, v, t] ·∆A (5.22)









F [t− 1] + F [t]
)
(5.23)
Abb. 5.12 zeigt die Benutzerumgebung fu¨r die Flussquantifizierung. Der Vi-
sualisierungsbereich ist in vier Teile untergliedert. Links oben wird die Szene
dreidimensional dargestellt. Die ROI ist als gru¨ne Ellipse zu erkennen. Links
unten wird ein Querschnitt dargestellt. Man erkennt, dass die ROI die Aorta
umfasst. Rechts oben wird der Flussverlauf fu¨r alle Herzphasen dargestellt,
darunter werden das Schlagvolumen und das Herzminutenvolumen angezeigt.
Rechts unten schließlich wird der maskierte und projizierte Fluss farbig dar-
gestellt.
Weitergehende Betrachtungen zur Flussquantifizierung und deren Validita¨t
werden in Kap. 7 angestellt.
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Abb. 5.12: Benutzerumgebung fu¨r die interaktive Flussquantifizierung
5.8 Evaluation
Zum Abschluss des Kapitels sollen die implementierten Visualisierungstechni-
ken anhand von Anwendungsbeispielen evaluiert werden. Besonderes Augen-
merk liegt dabei auf der Hervorhebung pathologischer Stro¨mungsverha¨ltnisse.
In einem Tierversuch am Schwein (PIG-FLOW) wurde am ero¨ffneten Thorax
eine Stenose durch Abbinden der Aorta ascendens induziert (Abb. 5.13a). Um
die Unterschiede im Stro¨mungsbild zu untersuchen, wurden vor und nach In-
duktion der Stenose Geschwindigkeitsfelder aufgenommen und mittels Strom-
linien visualisiert. Wa¨hrend das Blut ohne Stenose offenbar gleichma¨ßig durch
den Aortenbogen fließt (Abb. 5.13c), treten im direkten Umfeld der Stenose
deutlich erho¨hte Geschwindigkeiten auf (Abb. 5.13d).
In einem weiteren Tierversuch (PIG-MKI) wurde chirurgisch eine Mitralin-
suffizienz induziert, indem die Klappe unter Ultraschallbildgebung am schla-
genden Herzen mit einer endoskopischen Schere perforiert wurde. Abb. 5.14a
zeigt den Eingriff, Abb. 5.14b das nach Ende des Versuchs explantierte und
ventrikelseitig ero¨ffnete Herz mit perforierter Mitralklappe. In Abb. 5.14c ist
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(a) Abbinden der Aorta ascendens (b) Stenose im Morphologiebild
(c) Stromlinien ohne Stenose (d) Stromlinien mit Stenose
Abb. 5.13: Artifizielle Stenose im Tierversuch
das Stro¨mungsfeld in Stromliniendarstellung zu sehen. Neben der aortalen
Stro¨mung ist die Mitralregurgitation als schmales Band mit vergleichweise ho-
hen Flussgeschwindigkeiten zu erkennen. Abb. 5.14d zeigt die Mitralregurgi-
tation mittels virtueller Echokardiographie.
Schließlich wurden aortale Flusspathologien an Patienten mit ku¨nstlicher Aor-
tenklappe (PAT-AKE) und mit Aortenisthmusstenose (PAT-ISTA) untersucht.
Zum Vergleich wurden gesunde Probanden (PRB-TAO) einbezogen. Abb. 5.15
stellt in der linken Spalte die jeweiligen systolischen Stromlinienansichten dar.
Wa¨hrend die Stro¨mung im Probanden gleichma¨ßig verla¨uft (Abb. 5.15a), zeigt
der Patient mit ku¨nstlicher Aortenklappe erho¨hte Geschwindigkeiten unmit-
telbar hinter der Klappe, die im weiteren Verlauf abnehmen; Wirbel sind indes
nicht zu erkennen (Abb. 5.15c). Beim Patienten mit Aortenisthmusstenose ist
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(a) Perforieren der Mitralklappe (b) Explantiertes Herz
(c) Stromlinien (d) Virtuelle Echokardiographie
Abb. 5.14: Artifizielle Mitralinsuffizienz im Tierversuch
nicht nur eine erho¨hte Geschwindigkeit im Bereich der Stenose feststellbar,
sondern auch eine erhebliche Sto¨rung des Stro¨mungsverlaufs einschließlich der
Ausbildung eines Wirbels (Abb. 5.15e).
In der rechten Spalte wird der Einsatz der Richtungskoha¨renz zur Hervor-
hebung pathologischer Stro¨mungen demonstriert. Dazu wird die Koha¨renz nur
im Intervall [90..100] angezeigt. Der gesunde Proband weist eine gleichma¨ßig
hohe Koha¨renz in der Aorta auf (Abb. 5.15b). Die scheinbare Unterbrechung
in der Aorta descendens ist auf eine Biegung des Gefa¨ßes aus der Bildebene
heraus zuru¨ckzufu¨hren. Die ku¨nstliche Aortenklappe bewirkt offenbar eine et-
was unregelma¨ßigere Stro¨mung, was im Stromlinienbild nicht offensichtlich ist
(Abb. 5.15d). Ebenso ist die Stro¨mung beim Patienten mit Aortenisthmusste-
nose unregelma¨ßig, insbesondere im Bereich der Stenose selbst (Abb. 5.15f).
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(a) Stromlinien, PRB-TAO (b) Richtungskoha¨renz, PRB-TAO
(c) Stromlinien, PAT-AKE (d) Richtungskoha¨renz, PAT-AKE
(e) Stromlinien, PAT-ISTA (f) Richtungskoha¨renz, PAT-ISTA
Abb. 5.15: Aortale Stro¨mungsmuster.
Die Auslo¨schungen im Bereich der Aortenklappe (Abb. c-f) sind
von metallischen Klappenprothesen verursacht.
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5.9 Zusammenfassung
Es wurde ein Softwaresystem zur Analyse von magnetresonanztomographisch
erfassten Stro¨mungsdaten entworfen. Konzept und Implementierung umfas-
sen erstmals alle Elemente der Verarbeitungskette vom Import der Bilddaten,
u¨ber die Vorverarbeitung mit Fehlerkorrektur bis zur Auswertung. Kernele-
ment ist eine Umgebung, die die visuelle und quantitative Auswertung von
Morphologie- und Flussinformation in einer Benutzerschnittstelle integriert.
Der Benutzer kann die Daten interaktiv explorieren, also die Konfiguration
der Ansicht laufend seinen Bedu¨rfnissen anpassen.
Das Gesamtsystem konnte sich in verschiedenen Experimenten bewa¨hren. Da-
tenverarbeitung und Visualisierung zeigten sich robust und hinreichend flexi-
bel. Optimierungsbedu¨rftig ist teilweise der ra¨umliche Eindruck der Ansichten.
Optische Hilfslinien oder der Einsatz von Beleuchtungseffekten ko¨nnten Ver-
besserungen bringen.
Die Beispiele zur Evaluation zeigen konkret, wie sich unterschiedliche Stro¨-
mungsmuster visualisieren lassen. Pathologische Stro¨mungsverha¨ltnisse schla-
gen sich in den Ansichten erkennbar und von normalen Stro¨mungsverha¨ltnissen
substanziell verschieden nieder. In Zukunft wird insbesondere zu untersuchen
sein, wie bestimmte Stro¨mungsmuster klinisch zu bewerten sind. Weiterhin
ko¨nnten auch komplexere Visualisierungstechniken wie die aus der technischen
Stro¨mungsvisualisierung bekannte, aber schwieriger zu interpretierende Line







Mittels des soeben beschriebenen Softwaresystems lassen sich intravaskula¨re
Flu¨sse einfach quantifizieren. Transmitrale Flu¨sse sind hingegen, wie in Ab-
schn. 4.4 bereits ero¨rtert, wegen der Bewegung der Mitralklappenebene we-
sentlich schwieriger zu bestimmen. Da die Mitralklappe selbst im Bild kaum
sichtbar ist, wird nun der Ansatz verfolgt, die linksventrikula¨ren Kavita¨ten
vollsta¨ndig zeitaufgelo¨st zu segmentieren und die gemeinsame Tangentialebene
von Ventrikel und Vorhof als Mitralklappenebene aufzufassen. Die Quantifizie-
rungsebene kann dann automatisch platziert werden. Dieses Vorgehen ero¨ffnet
daru¨berhinaus eine zusa¨tzliche Validierungsmo¨glichkeit mittels volumetrischer
Vergleiche.
Im vorliegenden Kapitel wird fu¨r die automatische Segmentierung von Ka-
vita¨ten des Herzens ein Level-Set-Verfahren vorgestellt. Dabei wird den Bildda-
ten eine initiale Herzkontur u¨berlagert, die sich dann mit einer geeignet zu defi-
nierenden Geschwindigkeit bewegt, mithin deformiert, und iterativ dem Abbild
der Herzinnenwa¨nde in den Bilddaten anna¨hert. In Abwandlung dieses Kon-
zepts, das in der Literatur in mehreren Varianten beschrieben ist, werden hier
erstmals sowohl die vektorielle Flussinformation als auch A-Priori-Formwissen
in Gestalt einer manuell erzeugten Referenzsegmentierung verwendet, um die
Bewegung der Kontur zu steuern.
Die Implementierung erfolgt wiederum auf Basis von MEDIFRAME und inte-
griert sich somit nahtlos in die Softwarekomponenten fu¨r die interaktive Fluss-
datenanalyse. Details zu Entwurf und Umsetzung des Segmentierungsverfah-
rens sind in [Kai06] dokumentiert.
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6.2 Level-Set-Methoden
6.2.1 Mathematische Herleitung
Gegeben sei eine Mannigfaltigkeit Γ in Rn der Kodimension 1 (also beispiels-
weise eine Kontur im R2, eine Oberfla¨che im R3), die ein offenes Gebiet Ω
begrenzt, d.h. δΩ = Γ. Die Bewegung dieser Mannigfaltigkeit unter einer ge-
gebenen Geschwindigkeitsfunktion
~v : Rn × R→ Rn, (~x, t) 7→ ~v(~x, t) (6.1)
soll betrachtet werden. Durch Γ und ~v ist also eine bewegte Kontur Γ(t) und
entsprechend ein bewegtes Gebiet Ω(t) definiert.
Die Level-Set-Methode ist ein Konzept zur parameterfreien Repra¨sentation
dieser bewegten Kontur: Sei ϕ(~x, t) eine stetige (wenigstens Lipschitz-stetige)
Funktion, deren Nullstellenmenge {~x ∈ Rn : ϕ(~x, t) = 0} zu jedem Zeitpunkt t
gleich der Mannigfaltigkeit Γ(t) ist [OS88]. Fu¨r diese Level-Set-Funktion ϕ gilt
also1: 
ϕ(~x, t) < 0 falls ~x ∈ Ω(t)
ϕ(~x, t) > 0 falls ~x /∈ Ω(t) ∪ δΩ(t)
ϕ(~x, t) = 0 falls ~x ∈ δΩ(t) = Γ(t)
(6.2)
Wenn es nun gelingt, eine solche Funktion ϕ aus einer Startfunktion ϕ(t = 0)
und der Geschwindigkeitsfunktion ~v zu berechnen, ist damit die Bewegung von
Γ parameterfrei modelliert!
Wie die Funktion ϕ genau aussieht, ist fu¨r die Theorie nebensa¨chlich. Zu-
mindest zum Zeitpunkt t = 0 ist in der Anwendung eine explizite Definition
von ϕ erforderlich, die den Eigenschaften nach Gl. 6.2 und zusa¨tzlichen Sta-
bilita¨tskriterien genu¨gt. U¨blicherweise wird ϕ(t = 0) als vorzeichenbehaftete
Abstandsfunktion zur Startkontur Γ(t = 0) gewa¨hlt. Abb. 6.1 zeigt ein Beispiel
fu¨r R2 mit einer Level-Set-Funktion, die einen Kreis repra¨sentiert.
Mit Hilfe des Satzes u¨ber implizite Funktionen [Heu98] la¨sst sich aus Gl. 6.2
folgende Bewegungsgleichung herleiten:
ϕ˙ (Γ(s, t), t) + ~v (Γ(s, t), t) · ∇ϕ (Γ(s, t), t) = 0 (6.3)
Dabei bezeichnet ϕ˙ die zeitliche und ∇ϕ die o¨rtliche Ableitung von ϕ. s ist
der Konturparameter.















Abb. 6.1: Beispiel einer Level-Set-Funktion
Mit vN = ~v · ∇ϕ|∇ϕ| als zu ∇ϕ parallele, also zur Kontur Γ normale Kompo-
nente der Geschwindigkeit lautet die Gleichung, der U¨bersicht halber ohne
Argumente formuliert, entsprechend
ϕ˙+ vN · |∇ϕ| = 0 (6.4)
Ist nun ϕ(~x, t = 0) gegeben, beispielsweise als vorzeichenbehaftete Abstands-
funktion zur Startkontur Γ(s, t = 0), so ergibt sich in Kombination mit Gl. 6.4
ein Anfangswertproblem2 fu¨r die Bewegung von ϕ. Dieses Anfangswertpro-
blem kann numerisch gelo¨st werden, indem die Funktion ϕ zu einem Zeitpunkt
ti+1 = ti +∆t aus der Funktion zum Zeitpunkt ti berechnet wird [Set01]:
ϕ(~x, ti+1) = ϕ(~x, ti) + ∆t · ϕ˙(~x, ti). (6.5)
Die bewegte Kontur Γ(t) ist zu allen Zeitpunkten u¨ber die Nullstellenmenge
der numerisch approximierten Funktion ϕ definiert. Das Ziel einer parameter-
freien Modellierung von Γ(t) ist damit erreicht.
2Wenn die Richtung der Kontur vorgegeben ist, handelt es sich lediglich um ein Rand-
wertproblem. Die Iteration kann dann, wie im Beispiel in Abb. 6.2, u¨ber die globale Addition
einer Konstante erfolgen.
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Abb. 6.2 zeigt, wie ein wachsender Kreis mittels einer Level-Set-Funktion mo-















Abb. 6.2: Wachsender Kreis als Level-Set-Funktion. [Set99]
Bei Gl. 6.5 handelt es sich fu¨r t > 0 um eine numerische Approximation von
ϕ, da in diskreten Schritten ∆t > 0 iteriert wird. Dieser Umstand wird in
der Notation von ϕ zugunsten einer u¨bersichtlicheren Darstellung nicht kennt-
lich gemacht. In der Anwendung kommt eine ra¨umliche Diskretisierung hinzu.
Zur Sicherung der numerischen Stabilita¨t des Verfahrens sollten die zeitliche
Schrittweite ∆t, die ra¨umliche Schrittweite ∆x und die Geschwindigkeit vN in
etwa in folgendem Verha¨ltnis stehen [Set01]:
∆t
∆x
vN ≤ 1, (6.6)
falls vN nicht von der Kru¨mmung der Isokontur abha¨ngt, und andernfalls
∆t
∆x2
vN ≤ 1. (6.7)
Details zu zeitlich und ra¨umlich diskreten Approximationsschemata finden sich
bei [Set01].
Ein großer Vorteil der Level-Set-Methoden ist, dass topologische A¨nderungen
der Kontur nicht gesondert behandelt werden mu¨ssen. Abb. 6.3 zeigt ein weite-
res Beispiel einer iterierten Level-Set-Funktion zu drei Zeitpunkten. Oben sind
die zugeho¨rigen Konturen jeweils als schwarze Kontur zu sehen. Im Inneren
sind die gesuchten Objekte in grau dargestellt, auf die die Geschwindigkeits-
funktion die Kontur zubewegt.
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(a) (b) (c) (d) (e)
zu (a) zu (b) zu (e)
Abb. 6.3: Oben: Iterierte Kontur (schwarz) mit topologischer A¨nderung. Im




Mit der Level-Set-Methode kann die Funktion ϕ theoretisch u¨berall dort u¨ber
die Zeit iteriert werden, wo eine Geschwindigkeit vN(~x, t) definiert ist. Dafu¨r
muss das Anfangswertproblem gelo¨st werden, das durch Gl. 6.4 und eine Start-
funktion ϕ(~x, t = 0) gegeben ist. Eine numerische Lo¨sung kann iterativ mittels
Gl. 6.5 berechnet werden. Fu¨r die Praxis ist dies jedoch nicht zu empfehlen: So-
wohl die Kontur Γ als auch ihre Geschwindigkeit vN sind in ho¨herdimensionale
Funktionen ϕ und vextN eingebettet. Somit wa¨re das Iterationsverfahren, wenn
es auf den gesamten Definitionsbereich der verwendeten Bilddaten angewendet
wu¨rde, um eine Gro¨ßenordnung aufwa¨ndiger als ein parametrisches Verfahren,
da bei letzterem nur Punkte auf der Kontur iteriert werden mu¨ssen. Eine
Abscha¨tzung unter Annahme von N Bildpunkten in jeder ra¨umlichen Dimen-
sion und N Iterationsschritten, in denen die Kontur durch das Bild wandert,
ergibt fu¨r dreidimensionale Bilddaten einen Aufwand von O(N4).
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Interessant fu¨r die Iteration ist aber nicht der gesamte Definitionsbereich von
ϕ, sondern nur ein Bereich nahe des Nulllevels, das die Kontur repra¨sentiert
[OF01]. Das diskretisierte numerische Verfahren wird um eine Gro¨ßenordnung
effizienter, wenn man Gl. 6.5 nur auf einer Umgebung des Nulllevels lo¨st, die als
Narrow Band bezeichnet wird. Der Aufwand dieses Narrow-Band-Verfahrens
ist dann O(k ·N3), wobei k die Anzahl der Bildpunkte in der betrachteten Um-
gebung ist [AS95]. Somit kann das Level-Set-Verfahren von der Performanz her
wieder mit parametrischen Verfahren konkurrieren [Set01]. In den folgenden
Abschnitten werden noch weitere beschleunigende Eigenschaften deutlich, die
die Beschra¨nkung des iterierten Bereiches mit sich bringt.
Das Narrow-Band-Verfahren besteht aus folgender Schleife:
1. Markiere die Punkte im Narrow-Band, deren Abstand zum Nulllevel von
ϕ kleiner ist als eine vorgegebene Schwelle, als unkritisch.
2. Markiere Punkte nahe am Rand des Bandes als Randpunkte.
3. Initialisiere Punkte außerhalb des Bandes mit großen positiven Werten,
falls außerhalb der Kontur, beziehungsweise mit negativen Werten, falls
innerhalb der Kontur.
4. Iteriere die Level-Set-Funktion innerhalb des Bandes (inklusive Rand),
bis das Nulllevel auf einen Randpunkt trifft.
5. Reinitialisiere das Narrow-Band.
6. Gehe zum ersten Schritt.
Die Punkte innerhalb des Bandes werden dabei in einem (eindimensionalen)
Feld gespeichert. Im Reinitialisierungsprozess in Schritt 5 wird ein neues Band
um das aktuelle Nulllevel der Level-Set-Funktion erstellt. Dabei wird auch die
Level-Set-Funktion reinitialisiert, na¨heres dazu im folgenden Abschnitt. Wie
breit das Band sein sollte, und wie oft es in Abha¨ngigkeit davon und von der
Schrittweite ∆x in der ra¨umlichen Diskretisierung von ϕ reinitialisiert werden
muss, beschreibt [AS95].
Reinitialisierung der Abstandsfunktion
Als initiale Level-Set-Funktion wird u¨blicherweise die vorzeichenbehaftete Ab-
standsfunktion zur Startkontur Γ verwendet:
ϕ(~x, t = 0) := d(~x, t = 0) (6.8)
wobei d der kleinste Abstand des Punktes ~x zur Kontur Γ(t = 0) ist. Dieser
ist negativ, falls ~x innerhalb von Γ(t = 0) liegt, und positiv, falls ~x außerhalb
liegt. Diese Wahl garantiert, dass ϕ(t = 0) in der Na¨he des Nulllevels we-
der zu flach noch zu steil ist. Anderenfalls wa¨re die numerische Stabilita¨t des
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Verfahrens gefa¨hrdet. ϕ darf auch wa¨hrend des Iterationsprozesses zu keinem
Zeitpunkt zu flach oder zu steil werden. Die Funktion muss daher im Laufe
des Verfahrens gegebenenfalls reinitialisiert werden, wobei es sich anbietet, ϕ
hier wieder durch die Funktion d zu ersetzen, also durch die Abstandsfunktion
zur aktuellen Kontur, die durch das Nulllevel von ϕ gegeben ist.
Ein effizienter Weg zur Initialisierung und Reinitialisierung der Abstandsfunk-
tion sind die Fast Marching Methods [Set01]. Diese behandeln allgemein die
Lo¨sung einer Eikonalgleichung
|∇d(~x)| v(~x) = 1, d(~x) = 0 falls ~x ∈ Γ (6.9)
Dies kann als Gleichung einer bewegten Kontur interpretiert werden (vgl.
Gl. 6.4). Im Unterschied zum allgemeinen Level-Set-Verfahren handelt es sich
jedoch nicht um ein Anfangswertproblem, sondern um ein Randwertproblem,
da die Richtung der Bewegung konstant ist. Die Abstandsfunktion ergibt sich
als Lo¨sung obiger Gleichung mit v ≡ 1: Eine Abstandsfunktion zeichnet sich
gerade dadurch aus, dass ihr Gradient (fast) u¨berall den Betrag 1 hat.
Um die Gleichung im diskreten Kontext approximativ lo¨sen zu ko¨nnen, wird
eine diskrete Approximation des Gradientenbetrages |∇d(~x)| beno¨tigt. Vor-
schla¨ge hierfu¨r liefert [Set01]. Die Fast-Marching-Methode funktioniert dann
wie folgt:
• Markiere alle Punkte auf der Kontur als
”
akzeptiert“.





in Arbeit“. Berechne fu¨r die Punkte
”
in Arbeit“ Werte d(~x), und
zwar durch Auflo¨sen des Approximationsschemas von |∇d(~x)| nach den
Unbekannten.





akzeptierten“ Punkte wird mit A bezeichnet, die Menge der
Punkte
”
in Arbeit“ mit B und die Menge der
”
weit entfernten“ Punkte mit
W . Folgende Schleife wird dann ausgefu¨hrt:
1. Suche in B den Punkt ~x0 mit dem kleinsten Wert d(~x).
2. Fu¨ge alle Nachbarn von ~x0, die nicht in A oder B enthalten sind, in die
Menge B ein und entferne sie aus W .
3. Berechne mit Hilfe des Approximationsschemas Werte d(~x) fu¨r alle Nach-
barn von ~x0, die in B enthalten sind.
4. Entferne Punkt ~x0 aus der Menge B und fu¨ge ihn in die Menge A ein.
5. Wiederhole die Schleife, bis die Menge B leer ist.
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Angenommen der Bereich, in dem d berechnet wird, beinhalte N Punkte. Dann





in Arbeit“ mu¨ssen jeweils neu nach aufsteigen-
dem Wert von d geordnet werden, um den Punkt mit dem kleinsten Abstand
zu finden. Ein effizientes Verfahren erledigt das mit Aufwand O(logN) [Set01].
6.3 Entwurf einer Aktualisierungsfunktion
Zentrales Element der Level-Set-Segmentierung ist die Geschwindigkeitsfunk-
tion vN bzw. die Aktualisierungsfunktion ϕ˙ in der Bewegungsgleichung (6.4).
Fu¨r deren Entwurf gibt es zwei Ansa¨tze:
• Direkter Ansatz
Die Geschwindigkeit vN wird so konstruiert, dass sie die Kontur in die
offensichtlich richtige Richtung bewegt.
• Variationaler Ansatz
Es wird ein Funktional konstruiert, das die Kontur optimiert. Seine erste
Variation ergibt die Aktualisierungsfunktion ϕ˙.
Beide Ansa¨tze fu¨hren im Allgemeinen zum gleichen Ziel, interpretieren die Ge-
schwindigkeitsfunktion jedoch aus unterschiedlichen Blickwinkeln. Daher wer-
den sie im Folgenden je nach Kontext abwechselnd verwendet. Dabei ist zu
beachten, dass die Normale auf dem Nulllevel der Definition in Gl. 6.2 folgend
nach außen zeigt. Eine positive Aktualisierung ϕ˙, gleichbedeutend mit einer
negativen Geschwindigkeit vN , bewegt die Kontur somit nach innen; umge-
kehrt bewegt eine negative Aktualisierung ϕ˙ bzw. positive Geschwindigkeit vN
die Kontur nach außen.
Die zu entwerfende Aktualisierungsfunktion wird aus mehreren Komponen-
ten zusammengesetzt, die jeweils aus einem Bildmerkmal abgeleitet werden.
Dazu wird fu¨r die folgenden merkmalspezifischen Maße jeweils eine Teil-Aktu-
alisierungsfunktion entworfen:
• Kantenmaß (E)
Klassische Kantendetektion in den morphologischen Bilddaten.
• Flussmaß (F)
Maß fu¨r die Koha¨renz der Stro¨mung als Ausdruck realen Flusses.
• Formmaß (S)
Maß fu¨r die A¨hnlichkeit der Segmentierung mit dem Formwissen.
• Kru¨mmungsmaß (C)
Maß fu¨r die Kru¨mmung der Kontur zur Vermeidung spitzer Ausla¨ufer.
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6.3.1 Kantenmaß
Das Kantenmaß wird aus den morphologischen Bilddaten m (Gl. 5.6) abgelei-
tet. Es liegt zwar gerade in der Natur modellbasierter Segmentierungsverfahren
nicht auf geschlossene Kantenzu¨ge angewiesen zu sein, dennoch ist ein guter
Kantenoperator, der echte Kanten stark hervorhebt, essenziell fu¨r das Seg-
mentierungsergebnis. Im Hinblick auf die Aktualisierungsfunktion ist es zudem
gu¨nstig, wenn eine starke, d.h. deutlich hervortretende Kante die Kontur be-
reits aus einer gewissen Entfernung anzieht.
Alle Ansa¨tze zur Kantendetektion basieren auf der Idee, an jedem Punkt ~x
eines Bildes I den Gradienten ∇I zu berechnen und Bildpunkte mit großem
Gradienten als Kantenelemente zu betrachten. Entweder wird ein Schwellwert
fu¨r den Betrag des Gradienten definiert, oberhalb dessen Bildpunkte als Kan-
tenelemente angesehen werden. Oder es werden lokale Maxima und Minima
des Gradientenbetrages gesucht, ha¨ufig u¨ber die Nulldurchga¨nge der zweiten
Ableitung.
Um zu vermeiden, dass vereinzelt auftretende, fehlerhafte Pixel im Bild als
Kantenelemente erkannt werden, wird das Bild vor Anwendung eines Kanten-
operators mit einem Gaußfilter gegla¨ttet. Im Folgenden ist daher mit I das
bereits gegla¨ttete Morphologiebild gemeint.
Fu¨r die Kantenextraktion in den vorliegenden Daten kommen vorrangig zwei
Kantenoperatoren in Frage: der Laplace-Operator [MH80] und der Canny-
Operator [Har84].
Laplace-Operator







Das ist die Summe der zweiten Ableitungen von I in Richtung der Koordi-
natenachsen, ihre Nulldurchga¨nge werden als Kantenelemente aufgefasst. Im
variationalen Zusammenhang la¨sst sich dieser Operator geometrisch wie folgt
interpretieren [KB03]: Werden die Werte des Laplace-gefalteten Bildes im Seg-
mentierungsprozess als Geschwindigkeit vN(~x) = ∆I(~x) aufgefasst, so ist dies















∇I(Γ(s)) · ~n(s)ds (6.12)
wobei ~n die Normale auf Γ ist und s die Bogenla¨ngenparametrisierung. Das
heißt, dass das Integral u¨ber die Ausrichtung der Konturnormalen am Gradi-
enten des Bildes maximiert wird.
Abb. 6.4 zeigt fu¨r ein zweidimensionales Bild, dass der Gradient an einem
Punkt ~x = (x1 x2)
T stets senkrecht auf der Isokontur liegt, die durch ~x
verla¨uft: Eine Tangentialebene liege im Punkt P = (x1, x2, I(x1, x2)). Die Tan-
gente T0 der Isokontur durch den Punkt P liegt in der Tangentialebene und hat
offensichtlich die Steigung Null. Die Steigung der Tangentialebene ist in die-
ser Richtung also minimal. Demnach verla¨uft die Richtung T1 der maximalen
Steigung in der Tangentialebene, also die Richtung des Gradienten, senkrecht
auf der Tangente T0 und mithin auch senkrecht auf der Isokontur.
Unter der Annahme, dass die optimale Segmentierung Γopt auf einer Isokontur
im Bild liegt, entlang derer der Gradient der Bildfunktion groß ist, erscheint
dieser Weg also geeignet, die optimale Segmentierung zu finden.
Canny-Operator
In Anbetracht der Eigenschaften des Gradienten ∇I liegt der Gedanke nahe,
statt des Laplace-Operators die zweite Ableitung in Richtung des Gradienten,
also in Richtung der maximalen Steigung, als Kantenoperator zu verwenden
[Har84].
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Sei ~r = (r1 . . . rn)
T ein beliebiger Richtungsvektor mit |~r| = 1. Dann gilt






· r1 + . . .+ ∂I(~x)
∂xn
· rn = (∇I(~x))T · ~r (6.13)







(∇I (~x))T · ~r
))T
· ~r (6.14)
und mit der Hesse-Matrix H, fu¨r die allgemein gilt H(~x) = H(~x)T , ergibt sich
∂2I(~x)
∂~r 2
= (H (~x) · ~r)T · ~r = ~r T ·H(~x) · ~r (6.15)
Die zweite Ableitung in Richtung des Gradienten ist also
∂2I(~x)
∂(∇I)2 = (∇I (~x))
T ·H(~x) · ∇I(~x) (6.16)
Die Detektion von Kanten als Nulldurchga¨nge dieser Funktion ist als Canny-
Operator bekannt [Can86].
Fu¨r die Level-Set-Segmentierung mit vN(~x) = (∇I(~x))T ·H(~x) · ∇I(~x) als Ge-
schwindigkeit la¨sst sich, a¨hnlich den U¨berlegungen fu¨r den Laplace-Operator,
ein variationaler Ansatz mit Optimierung eines Konturintegrals beschreiben
[KB03], worauf hier aus Platzgru¨nden jedoch verzichtet wird.
Konstruktion der Aktualisierungsfunktion
Grundsa¨tzlich ko¨nnen beide Operatoren in ihrer zwei- oder dreidimensionalen
Version eingesetzt werden. Fu¨r Aufnahmen mit grober Auflo¨sung in Schich-
tungsrichtung erscheint es sinnvoll, die Operatoren jeweils schichtweise, al-
so zweidimensional, anzuwenden. Bei den vorliegenden Daten erwies sich die
Auflo¨sung in Schichtungsrichtung jedoch als ausreichend fu¨r die Anwendung
des dreidimensionalen Operators.
Im Unterschied zu anderen Autoren, beispielsweise [KB03], die fu¨r ein Level-
Set-Verfahren den Laplace-Operator bevorzugen, wird im Folgenden der Canny-
Operator genutzt. Dieser zeigte in Experimenten mit den tomographischen Da-
ten bessere Ergebnisse.
Die Werte des Canny-Operators werden unmittelbar als Geschwindigkeitskom-
ponente vN verwendet werden. Abb. 6.5b zeigt ein Beispiel eines Canny-Bildes.
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(a) Morphologie (b) Cannybild
Abb. 6.5: Kantendetektion mit dem Canny-Operator (PIG-PERF)
rot: linker Ventrikel, blau: linkes Atrium
In den hellen Bereichen bewegt sich die Kontur nach außen, in den dunklen
Bereichen nach innen. Als Aktualisierungsfunktion ergibt sich somit
ϕ˙E = −(∇I(~x))T ·H(~x) · ∇I(~x) · |∇ϕ| (6.17)
6.3.2 Flussmaß
Fu¨r die Nutzung der Flussinformation sind verschiedene Ansa¨tze denkbar. Ei-
nerseits la¨sst sich die vektorielle Flussrichtung verwenden, um Gefa¨ßra¨nder zu
verfolgen, andererseits ko¨nnen skalare Gro¨ßen, die sich zur Abgrenzung von
Flussregionen eignen, abgeleitet werden, wie in Abschn. 5.6.3 gezeigt. Da die
Flussrichtung in den Herzkammern wegen der starken Wirbelbildung nicht
zwangsla¨ufig der Herzwand folgt, wird hier ein skalares Maß verwendet.
Als besonders geeignet erscheint die Richtungskoha¨renz χ nach Gl. 5.14. In-
nerhalb des Herzens ist sie tendenziell groß und außerhalb tendenziell klein.
Im Zuge eines variationalen Ansatzes wird dann das Funktional∫
Ω
χ(~x)d~x (6.18)
maximiert. Dies ist das Integral u¨ber die Koha¨renz in dem von der Kontur Γ
eingeschlossenen Gebiet Ω. Fu¨r das Level-Set-Verfahren kann demgema¨ß die
Geschwindigkeitskomponente vN(~x) = χ(~x)− 50 angesetzt werden. Bei einem
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(a) fru¨hsystolisch (b) endsystolisch
Abb. 6.6: Koha¨renzbilder (PIG-PERF)
Wertebereich von χ von 0 bis 100 bedeutet das fu¨r die Kontur: Bei großer
Koha¨renz am Punkt ~x befindet sich die Kontur wahrscheinlich innerhalb des
Herzens und wird nach außen bewegt, bei kleiner Koha¨renz, wenn vN negativ
wird, entsprechend nach innen.
Allerdings ist die Koha¨renz nicht zu allen Herzphasen gleich stark ausgepra¨gt.
Abb. 6.6a zeigt die Richtungskoha¨renz fu¨r einen fru¨hsystolischen Zeitpunkt,
mit zumindest teilweise gut abgrenzbaren Kavita¨ten, auch wenn Verwirbelun-
gen im Inneren zu Lu¨cken fu¨hren. Abb. 6.6b zeigt entsprechendes fu¨r einen
endsystolischen Zeitpunkt. Hier sind die Kavita¨ten weitgehend blutleer und
im Koha¨renzbild nicht abgrenzbar. Aus diesem Grund wird das Flussmaß als
Ballonkraft definiert, d.h. es tra¨gt nur zum Wachsen der Kontur bei, nicht aber
zum Schrumpfen. Um diesen Effekt zu nutzen, ist es wichtig, die Segmentie-
rung mit einer Herzphase zu beginnen, wa¨hrend der das Blut in Bewegung ist
und die demgema¨ß ein kra¨ftiges Koha¨renzbild aufweist. Benachbarte Herzpha-
sen u¨bernehmen diese Segmentierung dann als Startkontur.







mit der Heaviside-Funktion als Gewichtungsfunktions gF
gF (ξ) =
{
0 fu¨r ξ ≤ 0
1 fu¨r ξ > 0
(6.20)
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6.3.3 Formmaß
Als A-priori -Formwissen kommt ein aus mehreren manuell erstellten Segmen-
tierungen des linken Ventrikels gemitteltes Modell zum Einsatz [FRDS06]. Fu¨r
den linken Vorhof genu¨gt ein Ellipsoid als Modell. Dieses Formwissen wird zu
Beginn des Segmentierungsvorgangs manuell den Bilddaten ungefa¨hr passend
u¨berlagert.
Im Kontext eines Level-Set-Verfahrens bietet es sich an, das Formwissen di-
rekt als Level-Set-Funktion ϕ∗ zu modellieren, also als vorzeichenbehaftete
Abstandsfunktion zu einer Kontur Γ∗. Dazu wird eine Aktualisierungsfunktion
entworfen, die die Kontur Γ in Richtung der transformierten A-Priori-Kontur
A(Γ∗) = {A(~x), ~x ∈ Γ∗} bewegt. Die Parameter der Transformation A werden
in jedem Iterationsschritt des Segmentierungsprozesses aktualisiert.
Eine geeignete Aktualisierungsfunktion ist durch den euklidischen Abstand
d der Kontur Γ zur transformierten A-Priori-Kontur A(Γ∗) gegeben [LGF00].
Eine Reihe weiterer Mo¨glichkeiten fu¨r Pseudo-Abstandsmaße und deren jewei-
lige Eigenschaften diskutiert Cremers [CS03].
Fu¨r eine nur aus Translation und Rotation bestehende homogene Transfor-




























· ϕ∗ (µC (~x)) (6.24)
Das heißt, statt des Abstands des Punktes zur transformierten A-Priori-Kontur
kann a¨quivalent auch der Abstand des invers transformierten Punktes von
der nicht transformierten A-Priori-Kontur berechnet werden. Da die Berech-
nung einer vorzeichenbehafteten Abstandsfunktion von einer gegebenen Kon-
tur selbst mit der effizienten Fast-Marching-Methode sehr lange (mehrere Mi-
nuten) dauert, ist dies ein großer Vorteil. ϕ∗ muss somit nicht fu¨r jeden Itera-
tionsschritt, sondern nur ein einziges Mal berechnet werden.











Abb. 6.7: Abstand als Geschwindigkeit der Kontur
Um die Level-Set-Repra¨sentation ϕ von Γ einzubeziehen und den Abstand der




· ϕ∗ (µC (~x))− ϕ(~x) (6.25)
oder a¨quivalent
d(~x) = ϕ∗ (µC (~x))− µ · ϕ(~x) (6.26)
Als Aktualisierungsfunktion fu¨hrt Gl. 6.26 zu folgendem Verhalten: Falls sich
Punkt ~x ∈ Γ innerhalb der transformierten Kontur Γ∗ befindet, so wird d(~x) =
ϕ∗ (µC (~x)) negativ und Γ an dieser Stelle nach außen bewegt. Liegt ~x außer-
halb, so wird die Kontur an dieser Stelle nach innen bewegt. Wie gewu¨nscht
bewegt sich Γ also auf das transformierte Γ∗ zu. Andere Isokonturen als das
Nulllevel von ϕ werden auf die entsprechende Isokontur des transformierten
ϕ∗ zubewegt, was intuitiv eine vernu¨nftige Erweiterung der Geschwindigkeits-
funktion darstellt. Abb. 6.7 zeigt zur Veranschaulichung eindimensionale Funk-
tionen ϕ und ϕ∗.
In dem gerade beschriebenen, rein konturorientierten Ansatz zur Konstrukti-
on einer Aktualisierungsfunktion anhand einer A-Priori-Kontur fehlt noch ei-
ne Strategie fu¨r die Aktualisierung der Transformationsparameter. In [LGF00]
wird beispielsweise in jedem Iterationsschritt eine neue maximum-a-posteriori-
Scha¨tzung fu¨r die Parameter von Γ∗(t) berechnet. In dieser Arbeit soll aber
keine konzeptuell eigensta¨ndige Parameterscha¨tzung realisiert werden, sondern
eine Aktualisierung im Kontext des Level-Set-Verfahrens. Ein variationaler
Ansatz, der implizit auch Aktualisierungsgleichungen fu¨r die Transformations-
parameter liefert, basiert auf der Minimierung des Funktionals [RP02]∫
Ω
(
ϕ∗ (µC (~x))− µ · ϕ(~x)
)2
d~x (6.27)
Unter Verwendung des Variationskalku¨ls ergeben sich fu¨r dieses Integral nach
Weglassen von konstanten, irrelevanten Skalaren die folgenden gekoppelten




















(~x)×∇ϕ∗ · µC (~x))
)
Dabei sind die γi die translatorischen und rotatorischen Komponenten der
Transformationsmatrix C. Erwartungsgema¨ß ergibt sich als Aktualisierungs-
funktion fu¨r ϕ der gleiche Term wie in Gl. 6.26.
Konstruktion der Aktualisierungsfunktion
Offensichtlich kann im Level-Set-Verfahren die Abstandsfunktion aus Gl. 6.26
bzw. Gl. 6.28 unmittelbar als Aktualisierungsfunktion dienen. Da allerdings
das A-Priori-Wissen nur grob Auskunft u¨ber die Form des zu segmentierenden
Objektes gibt, hat es sich in der Praxis als vorteilhaft erwiesen, eine Toleranz-
grenze vorzugeben, unterhalb derer die Abstandskraft weniger Einfluss auf die
iterierte Kontur hat.










ξ fu¨r ξ < 2,5
6 ξ fu¨r ξ ≥ 2,5 (6.30)
Die konkreten numerischenWerte haben empirisch zu guten Ergebnissen gefu¨hrt.
Gleichwohl sind andere Modelle fu¨r gS denkbar.
6.3.4 Kru¨mmung der Kontur
Bei verrauschten Daten muss verhindert werden, dass die Kontur wa¨hrend
der Iterationen von falschen, sto¨rungsbedingten Kantenelementen aufgehalten
wird oder durch kleine Unterbrechungen in wahren Kantenelementen durch-
bricht. Abb. 6.8 zeigt diese beiden Fa¨lle. Kanten sind als U¨berga¨nge zwischen
roten und weißen Bereichen dargestellt, die Kontur ist schwarz. Beide Fa¨lle
ko¨nnen durch eine Beschra¨nkung der Konturkru¨mmung vermieden werden.
Die Kontur ignoriert dann kleine Kantenelemente und la¨uft nicht in kleine
Lo¨cher.
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(a) Unechte Kantenelemente (b) Echte Kante mit Loch
Abb. 6.8: Sto¨rungen im Kantenverlauf
Als Kru¨mmung κ~r an einem Punkt ~x auf der Isofla¨che, in einer Richtung ~r
tangential zur Isofla¨che, wird die A¨nderung der Normalen ~n bezogen auf ~r
definiert
κ~r(~x) = |∇~r ~n| (6.31)
An jedem Punkt ~x gibt es zwei orthogonale Richtungen ~r1 und ~r2, in denen
die Kru¨mmungen κ1 und κ2 der Oberfla¨che maximal beziehungsweise minimal




und die gaußsche Kru¨mmung κG := κ1 · κ2.




berechnet werden, wobei U(~x) eine Menge von Nachbarn von ~x ist [RTVV04].
κM berechnet sich dagegen einfacher und eignet sich daher besonders fu¨r den
Einsatz in aufwa¨ndigen Segmentierungsverfahren. Nach [OF01] ist





Ist die Oberfla¨che nach außen gekru¨mmt, so wird κM positiv, bei Kru¨mmung
nach innen negativ. Wird im Segmentierungsprozess κM als Geschwindigkeits-
komponente verwendet, so sorgt diese also immer fu¨r eine Reduktion der
Kru¨mmung. Allerdings fu¨hrt das auch dazu, dass die (geschlossene) Oberfla¨che
tendenziell schrumpft. Dem muss durch eine nach außen gerichtete Geschwin-
digkeit, beispielsweise durch eine Ballon-Kraft, entgegengewirkt werden.




















ϕ2x + ϕ2y + ϕ2z
)3/2
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(a) Umgebung mit Radius 1
0 0 0 0 0 0 00
0 0
(b) Umgebung mit Radius 2
Abb. 6.9: Auswirkung des Approximationsschemas auf die Kru¨mmung.
Bei Radius 1 bricht die Kontur durch das Loch durch. Bei Radius
2 ha¨lt die Kru¨mmungskraft sie auf.
Die Indizes bezeichnen die entsprechenden Ableitungen. Falls der Gradient
von ϕ an einer Stelle Null ist, kann die Kru¨mmung dort einfach als Null defi-
niert werden.
Fu¨r die Berechnung der Ableitungen auf diskreten Grauwertbildern muss ein
geeignetes Approximationsschema gefunden werden. Dabei stellt sich die Fra-
ge, welcher Bereich der Kontur in der diskreten Approximation Einfluss auf
den Kru¨mmungswert haben soll. Davon ha¨ngt die Gro¨ße der Lo¨cher und un-
echten Kanten ab, die durch die Kru¨mmungskraft geschlossen beziehungsweise
u¨berwunden werden ko¨nnen.
Abb. 6.9 zeigt ein vereinfachtes Beispiel fu¨r diesen Zusammenhang. Die Kon-
tur besteht aus den schwarz umrandeten Pixeln. Grau sind die Enden zweier
Kanten angedeutet, zwischen denen sich ein Loch befindet. Ein Pixel bewe-
ge sich normal zur Kontur, und zwar nur dann, wenn die Kru¨mmung an der
Stelle Null ist und es nicht an die Kante sto¨ßt. Ist die Kru¨mmung Null, wird
das im Pixel verzeichnet. Pixel, die sich bewegen ko¨nnen, sind rot markiert.
Hellrot sind die Bereiche, in die sich die roten Pixel im na¨chsten Schritt bewe-
gen. In Abb. 6.9a wird die Kru¨mmung aus einer Umgebung mit Radius r = 1
berechnet: Die Kontur fließt durch das Loch hindurch. In Abb. 6.9b wird die
Kru¨mmung dagegen aus einer Umgebung mit Radius r = 2 berechnet: Hier
wird die Kontur durch die Kru¨mmungskraft aufgehalten.
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Ein gebra¨uchliches Schema mit Radius r = 2 berechnet die erste Ableitung in
Richtung ~v, die gemischte Ableitung in Richtung ~v und ~w und die zweite Ab-
leitung in Richtung ~v mit ~v, ~w ∈ {(1,0,0)T , (0,1,0)T , (0,0,1)T} nach folgendem
Muster:
ϕ~v(~x0) = ϕ(~x0+~v)−ϕ(~x0−~v) (6.35)
ϕ~v ~w(~x0) = ϕ~v(~x0+ ~w)−ϕ~v(~x0− ~w)
= ϕ(~x0+ ~w+~v)−ϕ(~x0+ ~w−~v)−ϕ(~x0− ~w+~v)+ϕ(~x0− ~w−~v)
ϕ~v~v(~x0) = ϕ~v(~x0+~v)−ϕ~v(~x0−~v)
= ϕ(~x0+2~v)−2ϕ(~x0)+ϕ(~x0−2~v)
Auch gro¨ßere Radien sind denkbar. Allerdings werden die Werte an den einbe-
zogenen Punkten ab einem gewissen Radius zunehmend vom Wert am Punkt
~x0 unabha¨ngig und sind somit nicht mehr im lokalen Zusammenhang, den die
Kru¨mmung misst, interpretierbar.
Konstruktion der Aktualisierungsfunktion
Fu¨r die Aktualisierungsfunktion wird, wie bei den anderen Merkmalen, eine ab-
schnittsweise lineare, monoton steigende Funktion gC eingefu¨hrt. Damit kann
analog zur Abstandskraft erreicht werden, dass kleine Kru¨mmungen toleriert
werden und die Kru¨mmungskraft erst bei einer als stark zu interpretierenden
Kru¨mmung fu¨r die Bewegung des entsprechenden Punktes auf der Kontur aus-
schlaggebend ist.










mit wiederum empirisch ermittelter Funktion
gC(ξ) =
{
ξ fu¨r ξ < 2
2,5 ξ fu¨r ξ ≥ 2 (6.37)
6.3.5 Kombinierte Aktualisierungsfunktion
Zur Kombination der vier Aktualisierungsfunktionen bietet sich eine gewich-
tete Summe an:
ϕ˙ = αE · ϕ˙E + αF · ϕ˙F + αS · ϕ˙S + αC · ϕ˙C (6.38)
ϕ˙ wird in der Aktualisierungsgleichung, Gl. 6.5, mit ∆t multipliziert. Da die
Schrittweite zur Sicherung der numerischen Stabilita¨t des Verfahrens in jedem
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Aktualisierungsfunktion ϕ˙M gM (ξ) αM (ϕ˙E)







0 fu¨r ξ < 50
1 fu¨r ξ ≥ 50
{
100 fu¨r ϕ˙E < 20
0 fu¨r ϕ˙E ≥ 20
ϕ˙S = gS
(
ϕ∗(µC(~x))− µ · ϕ(~x)
) { ξ fu¨r ξ < 2,5
6 ξ fu¨r ξ ≥ 2,5
{
20 fu¨r ϕ˙E < 20









) { ξ fu¨r ξ < 2
2,5 ξ fu¨r ξ ≥ 2 100
Tab. 6.1: Aktualisierungsfunktionen der Merkmale und ihre Gewichtung
Iterationsschritt anhand der maximalen Aktualisierung maxx {vN(x) |∇ϕ(x)|}
festgelegt wird, ist ϕ˙ unabha¨ngig von der Skalierung. Der Einfachheit halber
wird daher o.B.d.A. αE = 1 gesetzt.
Die Wahl der u¨brigen Gewichte kann wiederum u¨ber einen variationalen An-
satz erfolgen. Beispiele finden sich u.a. in [Kim03] und [CTT+02]. Allerdings
erho¨ht ein solches Vorgehen die Komplexita¨t des Verfahrens und mithin den
Rechenaufwand erheblich, so dass angesichts der vorliegend vergleichsweise
großen Datenmenge ein einfacherer Ansatz verfolgt wird.
Die Gewichte ha¨ngen wesentlich vom Wertebereich der jeweiligen Geschwin-
digkeitskomponente ab. Da dieser fu¨r alle Merkmale weitgehend unabha¨ngig
von den konkreten Bilddaten ist, ko¨nnen die Gewichte empirisch unter Zuhil-
fenahme gewisser Randbedingungen ermittelt werden. Dabei hat es sich als
vorteilhaft erwiesen, die Gewichte nicht statisch, sondern in Abha¨ngigkeit der
einzelnen Aktualisierungsfunktionen zu definieren.
Die wichtigste Abha¨ngigkeit ergibt sich aus den Eigenschaften des Kanten-
maßes ϕ˙E. Ist die Kante schwach, sollten die anderen Maße sta¨rker gewichtet
werden, um zu vermeiden, dass die Kontur von einer unechten Kante aufgehal-
ten wird. Ist die Kante dagegen stark, so sollte deren Einfluss besonders groß
sein.
Weiteren Abha¨ngigkeiten sind denkbar, eine systematische Evaluation, die los-
gelo¨st von Einzelfa¨llen einen Vorteil fu¨r eine zusa¨tzliche Abha¨ngigkeit besta¨tigt,
wa¨re aber sehr komplex. Daher wurden hier nur vom Kantenmaß abha¨ngige
Gewichte αM(ϕ˙E eingesetzt. Tab. 6.1 fasst die letztlich verwendeten Aktuali-
sierungsfunktionen und die zugeho¨rigen Gewichte zusammen.
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6.4 Implementierung der Segmentierung in 4D
Es wird nun ein vollsta¨ndiges Verfahren fu¨r die Segmentierung der linksven-
trikula¨ren Kavita¨ten in 4D implementiert. Grundlage ist ein Level-Set-Algo-




Morphologie als 4D-Skalarfeld m : I× T →M (siehe Gl. 5.3) zur Ablei-
tung von Kanteninformationen gema¨ß Abschn. 6.3.1.
• Geschwindigkeitsvektorfeld
Geschwindigkeiten als 4D-Vektorfeld ~v : I× T → V (siehe Gl. 5.3). Nach
Fehlerkorrektur werden die Flussinformationen gema¨ß Abschn. 6.3.2 ab-
geleitet.
• Formwissen
Als Formwissen wird eine 3D-Referenzsegmentierung verwendet. Fu¨r den
linken Ventrikel werden dazu mehrere manuell erzeugte, enddiastolische
Segmentierungen gemittelt. Fu¨r das linke Atrium genu¨gt ein Ellipsoid
als Referenzsegmentierung.
• Initialisierung
Zur Initialisierung der Segmentierung muss ein Startzeitpunkt definiert
werden. Die Enddiastole hat sich dabei als gu¨nstig erwiesen, da dann
und wa¨hrend der kurz darauf einsetzenden Systole die Konturen in den
Merkmalsbildern besonders ausgepra¨gt sind. Ferner muss dem System
der Zeitpunkt der Endsystole u¨bergeben werden, um das Wachsen bzw.
Schrumpfen der Kontur exakter steuern zu ko¨nnen.
Schließlich muss die Referenzsegmentierung zur Generierung einer Start-
kontur Γ zum Startzeitpunkt manuell den Bilddaten u¨berlagert werden,
so dass Position und Ausrichtung ungefa¨hr mit dem Bild u¨bereinstim-
men.
Der Segmentierungsprozess gliedert sich in zwei nacheinander ablaufende Ver-
arbeitungsschritte: die Vorverarbeitung und die eigentliche Segmentierung. Als
Ergebnis werden vierdimensionale Segmentierungen, fu¨r Atrium und Ventri-
kel getrennt, als Bina¨rbilder ausgegeben. Mittels Marching-Cube-Algorithmus
ko¨nnen daraus unmittelbar fu¨r die einzelnen Herzphasen Oberfla¨chennetze ge-
neriert werden.
Abb. 6.10 zeigt die Verarbeitungsschritte des gesamten Segmentierungssystems
im U¨berblick.





























Abb. 6.10: Das Segmentierungssystem im U¨berblick.
6.4.1 Vorverarbeitung
Aus technischen Gru¨nden arbeitet der Level-Set-Algorithmus mit Feldindizes
(i j k) ∈ I statt mit echten Raumkoordinaten (x y z) ∈ D. Die Gro¨ße der Vo-
xel wird somit nicht beru¨cksichtigt. Sind die Voxel nicht isotrop, kommt es bei
der Einbeziehung einer A-Priori-Segmentierung wegen der damit verbundenen
Rotationen zu Verzerrungen (vgl. Abschn. 6.3.3). Aus diesem Grund werden
sa¨mtliche Daten, d.h. die Morphologie- und die Geschwindigkeitsdaten sowie
die Level-Set-Funktion, initial auf ein regula¨res, isotropes Gitter D∗ interpo-
liert, dessen Gitterpunkte dann wiederum u¨ber eine Indexmenge I∗ adressiert
werden ko¨nnen.
In der Theorie werden die Merkmale, die in die Geschwindigkeitsfunktion ein-
gehen, bei jedem Iterationsschritt der Level-Set-Segmentierung neu berech-
net. Die Berechnung beschra¨nkt sich zwar auf das Narrow-Band, stellt aber
dennoch einen erheblichen Aufwand dar. In der Praxis bietet es sich daher
an, statische Merkmale, also Merkmale, die sich im Laufe der Segmentierung
nicht a¨ndern, einmal vorab zu berechnen. Obwohl die Berechnung dann fu¨r
den gesamten Datenraum erfolgen muss, da nicht absehbar ist, in welchen Be-
reich das Narrow-Band sich spa¨ter bewegen wird, ergibt sich ein erheblicher
Geschwindigkeitsvorteil. Im vorliegenden Fall sind Kanten- und Flussmerk-
mal statisch und werden im Zuge der Vorverarbeitung berechnet; das Form-
und das Kru¨mmungsmerkmal sind hingegen vom aktuellen Level-Set abha¨ngig,
mu¨ssen also immer wieder neu berechnet werden.
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Schließlich wird vor Beginn der eigentlichen Segmentierung eine Level-Set-
Repra¨sentation der A-Priori-Segmentierung erzeugt. Wie oben bereits erla¨utert,
wird die Referenzsegmentierung vom Benutzer den Bilddaten ungefa¨hr passend
u¨berlagert. Aus dieser Lageinformation wird dann die Level-Set-Repra¨senta-
tion in den Koordinaten des Datenraums D∗ berechnet. Ebenso muss eine
Level-Set-Repra¨sentation der Startkontur erstellt werden, also die initiale Re-
pra¨sentation des spa¨teren Segmentierungsergebnisses.
6.4.2 Segmentierungsprozess
Der Segmentierungsprozess beginnt mit der vollsta¨ndigen Segmentierung des
Vorhofs fu¨r alle Zeitpunkte mit einem Ellipsoid als A-Priori-Formwissen. Itera-
tiv wird jeder Zeitpunkt einzeln mittels des 3D-Levelset-Algorithmus segmen-
tiert, beginnend beim eingangs vorgegebenen Startzeitpunkt. Das Segmentie-
rungsergebnis fu¨r einen Zeitpunkt dient dann als Startkontur fu¨r den folgenden
Zeitpunkt.
Wegen der zumeist nur schwach ausgepra¨gten Kanten neigt die Kontur zum
Kollabieren. Deshalb wird eine Ballonkraft eingesetzt, die die Kontur zum
Wachsen zwingt und Schrumpfen verhindert (vgl. Abschn. 6.3.2). Daraus folgt
aber, dass der Vorgang zum Zeitpunkt maximaler Kontraktion, und das ist
die Enddiastole, beginnen muss. Von dort ausgehend wird der Vorhof bis
zum Erreichen seiner maximalen Ausdehnung zum Ende der Systole segmen-
tiert. Anschließend wird der Vorgang wiederum bei der Enddiastole beginnend
ru¨ckwa¨rts bis zur Endsystole fortgefu¨hrt. Dadurch wird erreicht, dass die Kon-
tur in der Iterationsfolge wa¨chst, obwohl der Vorhof in der natu¨rlichen Abfolge
schrumpft.
Nach Abschluss der Vorhofsegmentierung wird die Kontur in das morpholo-
gische Bild eingepra¨gt, so dass am U¨bergang vom Vorhof zum Ventrikel eine
starke Kanteninformation vorliegt. Auf der Grundlage der daraus generier-
ten Merkmalsbilder wird dann der linke Ventrikel segmentiert. Der Vorgang
entspricht dem der Vorhofsegmentierung, d.h. das Segmentierungsergebnis fu¨r
einen Zeitpunkt dient wiederum als Startkontur fu¨r den folgenden Zeitpunkt.
Da die Kanteninformation im Vergleich zum Vorhof sehr viel besser ist, kann
auf eine allgemeine Ballonkraft verzichtet werden. Die Kontur kann den Merk-
malsbildern entsprechend Wachsen und Schrumpfen, so dass die Iterationsfolge
der natu¨rlichen Folge der Herzphasen entspricht. Unter Umsta¨nden lassen sich
jedoch auch hier durch eine andere Iterationsfolge bessere Ergebnisse erzielen.
Außerdem kann es sinnvoll sein, den Segmentierungsprozess mehrfach u¨ber al-
le Zeitpunkte iterieren zu lassen. Dahingehende Untersuchungen wurden im
Rahmen dieser Arbeit allerdings nicht durchgefu¨hrt.
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Unabha¨ngig davon ist auch bei der Segmentierung des Ventrikels die Wahl des
Startzeitpunkts von großer Bedeutung. Um gleich zu Beginn eine korrekte Aus-
richtung der Kontur, insbesondere ein sauberes Einpassen des Aortenstumpfes
zu erreichen, sollten alle verfu¨gbaren Merkmale besonders ausgepra¨gt sein. Dies
ist zu Beginn der Systole, also unmmitelbar nach der Enddiastole der Fall. Zu
diesem Zeitpunkt liefert insbesondere auch der Fluss starke Merkmale im Be-
reich des linksventrikula¨ren Ausflusstrakts.
Der eigentliche Level-Set-Algorithmus wird auf der Grundlage der Software-
Bibliothek Insight Toolkit (ITK) [ISNC05] implementiert. Diese Bibliothek lie-
fert das funktionelle Rahmenwerk, in das der spezifische Entwurf dieser Arbeit
integriert wird. Kernstu¨ck der Implementierung sind zwei separate Klassen: ei-
ne fu¨r den Narrow-Band-Algorithmus und eine fu¨r die Geschwindigkeitsfunk-
tion ϕt. Die Iteration der Level-Set-Funktion und die Berechnung der Ge-
schwindigkeitsfunktion sind also softwaretechnisch entkoppelt.
Die Klasse fu¨r die Geschwindigkeitsfunktion steuert die Extraktion der Merk-
male und fu¨hrt diese unter Beru¨cksichtigung der Parametrierung der Gewichte
und Schwellwerte zur Geschwindigkeitsfunktion nach Gl. 6.38 zusammen. Auch
die Transformationsparameter werden von dieser Klasse verwaltet und aktua-
lisiert, da sie vom konkreten Iterationsalgorithmus unabha¨ngig sind.
Wesentliche Eigenschaften der Klasse, die den Narrow-Band-Algorithmus im-
plementiert, sind der Radius des Narrow-Bands und die Anzahl von Iteratio-
nen, nach der das Band spa¨testens reinitialisiert wird. In der Theorie muss nur
reinitialisiert werden, wenn die iterierte Kontur den Rand des Bandes erreicht.
Fu¨r ein numerisch stabiles Verfahren ist jedoch eine Reinitialisierung des Ban-
des nach einer gewissen Anzahl von Iterationen notwendig. Trotz optimierter
Methoden aus dem ITK dauert eine Reinitialisierung selbst bei einem schma-
len Band 3-5 Sekunden. Insofern ist zwischen Zeitaufwand und numerischer
Stabilita¨t abzuwa¨gen. Empirische Werte werden im folgenden Abschnitt 6.5
vorgestellt.
6.5 Evaluation
Die Evaluation von Segmentierungsverfahren ist prinzipbedingt schwierig, da
es zumeist an einer validen Referenzsegmentierung mangelt. Oft kann auch ein
Radiologe keine pra¨zise Abgrenzung vornehmen. Andererseits sind auch die
Genauigkeitsanforderungen zu beru¨cksichtigen. Eine Segmentierung, die fu¨r
die Steuerung eines Chirurgieroboters eingesetzt wird, muss sehr viel genauer
sein, als die, die lediglich der graphischen Hervorhebung dient.
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t = 0 t = 4 t = 8
t = 12 t = 16 t = 20
Abb. 6.11: Visualisierung ausgewa¨hlter Herzphasen einer Segmentierung.
Studie: PIG-PERF – Ventrikel rot, Atrium blau.
Die Kavita¨ten sind wegen der im Vergleich zu nicht flusskodierenden Sequen-
zen schlechten Qualita¨t der morphologischen Bilder nicht exakt abgrenzbar.
Eine Referenzsegmentierung manuell zu erstellen, wa¨re insofern nicht sinnvoll.
Die Evaluation beschra¨nkt sich daher auf die qualitative Beurteilung des Seg-
mentierungsergebnisses im Hinblick auf die geplante Nutzung zur Erkennung
der Mitralklappenebene und zur Bestimmung der kavita¨ren Volumina.
Das Verfahren wurde an den Datensa¨tzen der Studie PIG-PERF (N=7) ge-
testet. Abb. 6.11 zeigt ausgewa¨hlte Herzphasen einer Segmentierung in Ober-
fla¨chenvisualisierung. Der Herzzyklus ist gut zu erkennen: wa¨hrend der Sy-
stole (obere Zeile) kontrahiert der Ventrikel, wa¨hrend das Atrium gleichzeitig
wa¨chst. Wa¨hrend der Diastole (untere Zeile) ist es umgekehrt; der Ventri-
kel fu¨llt sich, das Atrium schrumpft. Abb. 6.12 und Abb. 6.13 zeigen diesselbe
Segmentierung eingeblendet in morphologische Schnittbilder; einmal systolisch
(t = 1) und einmal diastolisch (t = 12). Die Segmentierung zeigt eine gute
U¨bereinstimmung mit den morphologisch erkennbaren Herzwa¨nden. Allerdings
treten bedingt durch die Schichtorientierung große Partialvolumeneffekte auf,
so dass die Abgrenzung nicht u¨berall gelingt. Die wichtige Abgrenzung zwi-
schen Vorhof und Ventrikel ist aber gut, die Abgrenzung des Ventrikels zur
Aorta hin, also der Bereich der Aortenklappe ist dagegen ungenau.
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z = 13 z = 18 z = 23
z = 29 z = 35 z = 41
Abb. 6.12: Visualisierung der Segmentierung aus Abb. 6.11 in Schnitten.
Herzphase: t = 1
z = 13 z = 18 z = 23
z = 29 z = 35 z = 41
Abb. 6.13: Visualisierung der Segmentierung wie in Abb. 6.12
Herzphase: t = 12.
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Fu¨r eine erfolgreiche Segmentierung ist die Qualita¨t der Daten entscheidend.
Fu¨nf der sieben evaluierten Datensa¨tze fu¨hrten zu validen Ergebnissen, wie in
obigem Beispiel gezeigt. In den beiden u¨brigen Fa¨llen misslang das Verfahren.
In einem Fall fu¨hrten Bildartefakte im Vorhof zum Kollabieren der Kontur
und damit zum Abbruch des Algorithmus. Im anderen Fall war der Ventrikel
in Schichtungsrichtung nicht vollsta¨ndig aufgenommen, so dass die resultieren-
de Kontur nicht geschlossen war.
Neben der Frage, ob die Kontur die Morphologie der Herzwa¨nde hinreichend
gut abbildet, ist der Einfluss der verschiedenen Parameter und Anfangsbe-
dingungen von Interesse. Abb. 6.14 zeigt eine Untersuchung zum Einfluss der
Gro¨ße der Startkontur auf das Ergebnis. Das Segmentierungsverfahren wurde
fu¨r Startkonturen verschiedener Gro¨ße (r ∈ {5, 6, 8, 16}) ausgefu¨hrt, darun-
ter eine gro¨ßer als der Ventrikel. Dargestellt sind jeweils die kugelfo¨rmigen
Startkonturen und die zugeho¨rige Ergebniskontur in derselben Farbe. Es ist
zu erkennen, dass die Ergebniskonturen fast u¨berall deckungsgleich, also von
der Startkontur unabha¨ngig, sind, lediglich im Bereich der Aortenwurzel treten
geringfu¨gige Abweichungen auf.
Fu¨r das bereits erwa¨hnte Problem der Balance zwischen der Anzahl der Ite-
rationen und der Ha¨ufigkeit der Reinitialisierung des Narrow-Bandes gilt: Je
breiter der Radius des Narrow-Bandes gewa¨hlt wird, desto mehr Bildpunkte
mu¨ssen pro Iterationsschritt neu berechnet werden. Allerdings muss dann die
Level-Set-Funktion seltener reinitialisiert werden, weil das Nulllevel nicht so
oft an den Rand des Bandes gelangt. Die Reinitialisierung selbst beno¨tigt wie-
derum umso mehr Zeit, je breiter der Radius des Bandes, also der maximal
berechnete Abstand zum Nulllevel, ist. Im Versuch hat sich gezeigt, dass ein
kleiner innerer und a¨ußerer Bandradius ri = 2 und ra = 3 mit einer Reini-
tialisierung nach spa¨testens 20 Iterationsschritten gute Ergebnisse liefert. Ein
gro¨ßerer Radius liefert bei der gleichen Mindestfrequenz keine besseren Er-
gebnisse. Wird die Mindestfrequenz zu hoch gewa¨hlt, etwa 100, so bilden sich
durch die aufkommende numerische Instabilita¨t am Rand der Segmentierung
kleine Inseln. Wegen der dadurch bedingten großen Kru¨mmungen tendiert die
Kontur dann dazu, nicht mehr zu wachsen, sondern um ihre Position zu oszil-
lieren.
Eine mathematische Analyse des Stabilita¨ts- und Konvergenzverhaltens wurde
nicht durchgefu¨hrt. Bei den Tests hat sich aber gezeigt, dass die in dieser Hin-
sicht kritischen Gro¨ßen, Anzahl der Iterationsschritte und Iterationsschrittwei-
te, in weiten Bereichen ohne nennenswerten Einfluss auf das Ergebnis gewa¨hlt
werden ko¨nnen. Fu¨r die Wahl der Iterationsschrittweite erwies sich Gl. 6.7 als
vorteilhaft.
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z = 12 z = 16 z = 21
z = 24 z = 28 z = 32
z = 35 z = 39 z = 43
Abb. 6.14: Versuch zur Auswirkung der Startkontur auf die Segmentierung.
Abgebildet sind Schichten der Herzphase t = 1. Zusa¨tzlich zu den
Ergebniskonturen sind die jeweiligen Startkonturen in derselben
Farbe eingeblendet. Die Startkonturen sind Kugeln um denselben
Punkt mit verschiedenen Radien r. Rote Konturen: r = 5, gru¨ne
Konturen: r = 6, blaue Konturen: r = 8, gelbe Konturen: r = 16.
Bei u¨bereinanderliegenden Konturen liegt immer die zur kleineren
Startkontur geho¨rige obenauf. Außer im Bereich der Aorta ist
fast u¨berall nur die rote Kontur zu sehen. Das bedeutet, dass alle




Die schlechte Qualita¨t der morphologischen Bilddaten tridirektional kodierter
Phasenkontrast-MRT erschwert die Segmentierung der kardialen Kavita¨ten.
Zugleich liefert die Flussinformation aber zusa¨tzliche Merkmale, die fu¨r die
Abgrenzung der Herzwa¨nde genutzt werden ko¨nnen.
Auf Basis der Level-Set-Theorie wurde ein Segmentierungsverfahren entwor-
fen, das die Gesamtheit der vorliegenden Messdaten nutzt und mit A-Priori-
Formwissen in Gestalt eines aus mehreren manuell segmentierten Kavita¨ten
gemittelten Oberfla¨chenmodells, verbindet. Das Verfahren erweist sich als ro-
bust und liefert sehr gute Ergebnisse.
Nachteilig ist der große Zeitaufwand. Die vollsta¨ndige Segmentierung in 4D
beno¨tigte auf einem Rechner mit Dual-Xeon-Prozessor mit 2,8 GHz sowie 2 GB
Hauptspeicher rund 4 Stunden. Zwar besteht noch Potenzial, das Laufzeitver-
halten zu verbessern; es zeigt sich aber, dass der Ansatz angesichts der im
Vergleich zu klassischen Optimierungsverfahren um eins erho¨hten Dimensio-
nalita¨t in der Praxis mit Datensa¨tzen der vorliegenden Gro¨ßenordnung an seine
Grenzen sto¨ßt.
Wie im nachfolgenden Kapitel gezeigt wird, la¨sst sich die Segmentierung fu¨r






Im Kapitel u¨ber die interaktive Stro¨mungsanalyse wurde ein Werkzeug zur
Quantifizierung von Flu¨ssen vorgestellt. Der Benutzer kann eine Messebene
(Region of Interest, ROI) in Gestalt einer ellipsefo¨rmigen Fla¨che definieren,
fu¨r die der Durchfluss aus dem Geschwindigkeitsfeld berechnet werden soll.
Dieses Werkzeug soll nun na¨her betrachtet werden.
Zuna¨chst werden zwei technische Erweiterungen vorgenommen: erstens soll
das System in der Lage sein, den Rand des zu quantifizierenden Flussgebiets
automatisch zu erkennen, und zweitens soll die Messebene fu¨r die Quantifizie-
rung transmitraler Flu¨sse automatisch der Bewegung der Klappenebene folgen.
Eine dritte Erweiterung betrifft nicht die Flussquantifizierung selbst, sondern
die Quantifizierung von Herzminutenvolumina durch Volumetrie der Herzka-
vita¨ten.
Der Schwerpunkt dieses Kapitels liegt dann auf der Validierung der Flussquan-
tifizierung. Das Problem dieses Vorhabens besteht im Fehlen einer Referenz-
messung, die selbst hinreichend genau ist und den Zustand des untersuchten
Kreislaufs nicht beeinflusst. Dennoch konnten drei Experimente entworfen wer-
den, um die Zuverla¨ssigkeit der Methode zu untersuchen: Als Erstes wird die
Konsistenz der Stro¨mungsdaten durch Vergleich mehrerer Flussquantifizierun-
gen innerhalb eines Datensatzes u¨berpru¨ft. Dazu werden Daten aus verschiede-
nen Studien an Tieren, Probanden und Patienten herangezogen. Anschließend
wird die absolute Genauigkeit durch Vergleich mit perivaskula¨rer Ultraschall-
Flussmessung in einem Tierversuch untersucht. Das dritte Experiment validiert
die Quantifizierung transmitraler Flu¨sse, indem flussbasierte und volumetrisch
bestimmte Herzminutenvolumina verglichen werden. Fu¨r die Quantifizierung
einer Mitralregurgitation lag jedoch kein geeigneter Datensatz vor.
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7.2 Algorithmen zur Quantifizierung
7.2.1 Flusssegmentierung
Im Beispiel in Abschn. 5.7 war die gru¨ne Ellipse als ROI so platziert und in der
Gro¨ße derart angepasst, dass der Aortenquerschnitt exakt abgedeckt wurde. Es
ist jedoch zu bedenken, dass sich manche Gefa¨ße, insbesondere die thorakale
Aorta, wa¨hrend eines Herzschlags bewegen und die ROI somit fu¨r jede Phase
separat angepasst werden muss. Das ist mu¨hsam und fehlertra¨chtig. Es kommt
hinzu, dass sich der Gefa¨ßrand visuell nicht immer so gut im morphologischen
Bild abgrenzen la¨sst, wie im dargestellten Fall.
Aus diesen Gru¨nden wurde ein einfacher Algorithmus entwickelt, der die Ab-
grenzung – technisch gesprochen: die Segmentierung – automatisch vornimmt.
Dazu wird immer eine Fla¨che von 50×50 mm2 betrachtet, unabha¨ngig von der
eingestellten Gro¨ße der Ellipse. Die Segmentierung basiert auf dem Koha¨renz-
bild und la¨uft in drei Schritten ab (Abb. 7.1):
1. Es werden alle Pixel auf 0 gesetzt, deren Koha¨renz < 70 ist.
2. Alle verbliebenen Pixel innerhalb eines Kreises mit Radius 3 mm um
das Zentrum der Fla¨che dienen nacheinander als Saatpunkte fu¨r einen
Regionen-Wachstum-Algorithmus. Dieser Algorithmus markiert ein Pi-
xel, wenn alle Pixel in der 20er-Umgebung ungleich 0 sind, und verarbei-
tet dann rekursiv die Pixel dieser 20er-Umgebung.
3. Da dieses zu einer sehr engen Abgrenzung fu¨hrt, wird die markierte Re-
gion anschließend dreifach dilatiert.
Abb. 7.2a zeigt beispielhaft ein Koha¨renzbild mit zwei gut abgrenzbaren Gefa¨ß-
regionen, der Aorta descends in der Bildmitte und einer Pulmonalvene rechts
daneben. Abb. 7.2b zeigt das segmentierte Geschwindigkeitsbild. Die Abb. 7.2c
und d zeigen eine Konstellation, bei der die beiden Gefa¨ße so dicht beieinander
liegen, dass der Algorithmus versagt. Das Geschwindigkeitsbild zeigt u¨berdies,
dass die Geschwindigkeit als zusa¨tzliches Kriterium nicht hilfreich wa¨re.
Abhilfe ko¨nnte eine Formbedingung schaffen, die eine anna¨hrend kreisfo¨rmi-
ge Maske sicherstellt. Auch eine histogrammabha¨ngige Wahl der Schwellwerte
ko¨nnte das Verfahren verbessern. Es ist jedoch zu beachten, dass der Algorith-
mus, anders als die Kavita¨tensegmentierung im vorigen Kapitel, im Hinblick
auf die gewu¨nschte Interaktivita¨t im Subsekundenbereich arbeiten muss.
Fu¨r diese Arbeit bestand die Aufgabe des Segmentierungsalgorithmus lediglich
in einer komfortablen und reproduzierbaren Maskierung fu¨r die anstehenden
Validierungsexperimente. Auf weitere Optimierung wurde daher verzichtet.
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Abb. 7.1: Ablaufschema der ROI-Segmentierung
(a) Koha¨renzbild (b) Segmentiertes Geschwindigkeitsbild
(c) Koha¨renzbild (d) Segmentiertes Geschwindigkeitsbild
Abb. 7.2: Segmentierung der ROI
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7.2.2 Nachfu¨hrung der Messebene
Weil sich die Mitralklappenebene, wie bereits beschrieben, wa¨hrend des Herz-
schlags auf- und abbewegt, ist eine genaue Quantifizierung des transmitralen
Flusses mit einer fest positionierten Messebene nicht mo¨glich. Daher wird nun
ein Verfahren vorgeschlagen, das die Messebene automatisch positioniert und
nachfu¨hrt.
Grundlage sind die segmentierten Kavita¨ten von linkem Atrium und Ventri-
kel in Oberfla¨chenrepra¨sentation. Unter der Annahme, dass beide in korrekter
Position in einem gemeinsamen Koordinatensystem liegen, werden fu¨r jeden
Zeitpunkt t ∈ T ihre Zentren, d.h. die Schnittpunkte der Hauptachsen, ~rLA(t)





Nun wird die gro¨ßte Distanz d(t) einer Ebene mit Normalenvektor ~nA(t) zum
Zentrum des Atriums bestimmt, in der mindestens ein Punkt ~r des Ober-




(~r − ~rLA(t)) · ~nA(t) (7.2)
Die derart bestimmte Ebene ist die gesuchte Messebene. Alternativ ha¨tte die
Berechnung auch u¨ber den Ventrikel erfolgen ko¨nnen. Allerdings ragt die Aor-
tenwurzel zumeist u¨ber die Mitralklappenebene hinaus, so dass die Messebene
fehlerhaft positioniert wu¨rde. Der Aufpunkt der Messebene ist also:
~rME(t) = ~rLA(t) + d · ~nA(t) (7.3)
Da es sich bei d(t) um eine vorzeichenbehaftete Distanz handelt, ist sicherge-
stellt, dass das Maximum immer ventrikelseitig liegt.
Schließlich ist zu bedenken, dass die nachgefu¨hrte Messebene ein bewegtes
Bezugssystem darstellt. Daher muss die Bewegungsgeschwindigkeit der Mess-
ebene zu der nach Gl. 5.21 bestimmten Durchflussgeschwindigkeit v⊥ addiert
werden:
v˜⊥[u, v, t] = v⊥[u, v, t] +
(d(t)− d(t− 1)) · ~nA(t)
∆t
(7.4)
Die korrigierte Geschwindigkeit kann dann entsprechend Gl. 5.22 summiert
werden.












LVV [mL] Studie: PIG-PERF
Abb. 7.3: Linksventrikula¨res Volumen (LVV) u¨ber einen Herzzyklus
7.2.3 Volumetrie
Es ist ein naheliegender Gedanke, die zeitaufgelo¨ste Kavita¨tensegmentierung
auch quantitativ auszuwerten. Durch Volumetrie, d.h. durch Berechnung des
Kavita¨tenvolumens, lassen sich interessante diagnostische Informationen ge-
winnen. Auch fu¨r die Validierung der transmitralen Flussmessung spielt die
Volumetrie eine Rolle.
Ausgangspunkt fu¨r die Berechnung ist der Gaußsche Integralsatz [Mat04]:∫ ∫ ∫
V




Dabei ist S = ∂V die Oberfla¨che des Volumens V . Mit ~F := (x 0 0)T folgt:∫ ∫ ∫
V




Das bedeutet, dass sich das Volumen als das Oberfla¨chenintegral u¨ber F be-
stimmen la¨sst. Fu¨r Dreiecksnetze wird ~F · d~S fu¨r jedes Dreieck berechnet und
u¨ber alle Dreiecke aufsummiert.
Abb. 7.3 zeigt ein Beispiel einer Volumenkurve, berechnet aus einem Daten-
satz der PIG-PERF-Studie. Die ermittelten Werte sind: EDV = 63,05 mL,
ESV = 29,79 mL, EF = 52,76%, SV = 33,06 mL. Bei HF = 92 min−1 folgt
HMV = 3,07 L/min.
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7.3 Konsistenz
Zur Validierung der Flussquantifizierung soll zuna¨chst dieKonsistenz der Mess-
daten gepru¨ft werden, d.h. statt eines Vergleichs mit einer Referenz werden
verschiedene Quantifizierungsergebnisse aus demselben Datensatz miteinander
verglichen. Diesem Ansatz liegen folgende Gedanken zugrunde:
• Kontinuita¨t
Da Blut ein inkompressibles Fluid ist, muss der Fluss der Kontinuita¨ts-
gleichung folgend an zwei verschiedenen Querschnitten eines Gefa¨ßes
identisch sein, solange keine Verzweigungen auftreten.
• Orientierungsinvarianz
Da die Daten als Vektorfeld vorliegen, muss der Fluss nach Gl. 5.22 fu¨r
jede Orientierung der Messebene identisch sein, sofern die Ebenennor-
male nicht senkrecht auf der Flussrichtung steht.
Es soll also untersucht werden, inwieweit die Daten diese beiden Kriterien
erfu¨llen. In diesem Zusammenhang bietet es sich an, zusa¨tzlich den Einfluss
der Algorithmen zur Fehlerkorrektur aus Abschn. 5.4 auf die Konsistenz zu
evaluieren. Da vom Rauschfilter kein und von der Phasenumschlagkorrektur
nur ein geringer Einfluss im eher seltenen Fall eines Phasenumschlags zu er-
warten ist, konzentriert sich die Evaluation auf die Phasenversatzkorrektur
(PVK).
7.3.1 Experiment
Fu¨r die Untersuchung wurden ND = 10 Datensa¨tze mit Flussbildgebung der
thorakalen Aorta ausgewa¨hlt. Es handelt sich um sechs Datensa¨tze von Schwei-
nen (PIG-PERF), einen Probandendatensatz (PRB-TAO) und drei Datensa¨tze
von Patienten mit Aortenklappenersatz (PAT-AKE). Fu¨r jeden dieser Da-
tensa¨tze wurde die Messebene an NP = 6 Positionen der thorakalen Aorta,
distal – d.h. flussabwa¨rts – der supraaortalen Abga¨nge platziert. Fu¨r jede Po-
sition wiederum wurden NW = 5 Winkel eingestellt und zwar in 10
◦-Schritten,
ausgehend vom orthograden Anschnitt (0◦). Fu¨r jede Einstellung wurden das
Schlagvolumen (SV) und daraus durch Multiplikation mit der Herzfrequenz
das Minutenvolumen (MV) berechnet und zwar jeweils ohne und mit Phasen-
versatzkorrektur. Abb. 7.4 illustriert die Vorgehensweise.
7.3.2 Ergebnisse
Insgesamt wurden also 2 · NW · NP · ND = 600 Datenpunkte generiert. Die
Auswertung erfolgt zuna¨chst datensatzweise und entlang der beiden Variati-

















Abb. 7.4: Platzierung der Messebene zur Konsistenzpru¨fung
Ein graphischer Ansatz verschafft einen guten U¨berblick u¨ber die Abha¨ngig-
keit der Flussquantifizierung von der Einstellung der Messebene. Diesselben
Daten lassen sich aus zwei Perspektiven betrachten:
• Positionsabha¨ngigkeit
Das Minutenvolumen wird gegen die Positionen A–F aufgetragen, ge-
trennt fu¨r jeden Winkel.
• Winkelabha¨ngigkeit
Das Minutenvolumen wird gegen die Winkel 0◦–40◦ aufgetragen, getrennt
fu¨r jede Position.
Fu¨r jeden Datensatz werden vier Diagramme gezeichnet: die Positionsabha¨ngig-
keit (a) ohne und (b) mit Phasenversatzkorrektur und die Winkelabha¨ngigkeit
(c) ohne und (d) mit Phasenversatzkorrektur.
Abb. 7.5 zeigt die Diagramme fu¨r PIG-PERF-3. Die Positionsabha¨ngigkeit
ist gering, u¨berraschenderweise zeigt sich aber ein bogenfo¨rmiger Verlauf. Die
Winkelabha¨ngigkeit ist sehr niedrig, zu erkennen an dem nahezu waagerechten
Verlauf der Kurven. Weiterhin fa¨llt auf, dass die Phasenversatzkorrektur nur
einen geringen, allerdings tendenziell negativen Einfluss hat.
Abb. 7.6 zeigt mit den Diagrammen fu¨r PIG-PERF-4 eine ganz andere Konstel-
lation. Die Positionsabha¨ngigkeit ist mit ca. 0,6 L/min Unterschied zwischen
den Positionen A und F deutlich ausgepra¨gt. Der monoton fallende Verlauf ist
aber eher erkla¨rlich als der bogenfo¨rmige Verlauf, da kleinere Gefa¨ßabga¨nge
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(d) Winkelabha¨ngigkeit mit PVK
Abb. 7.5: Flussquantifizierung PIG-PERF-3
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(d) Winkelabha¨ngigkeit mit PVK
Abb. 7.6: Flussquantifizierung PIG-PERF-4
links ohne, rechts mit Phasenversatzkorrektur (PVK)
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zwischen den Positionen (Rr. oesophageales, Rr. mediastinales, Rr. pericardia-
ci und Aa. intercostales) eine leichte Reduktion des Minutenvolumens erwarten
lassen. Auch die Winkelabha¨ngigkeit ist deutlich gro¨ßer als bei PIG-PERF-3.
Offenbar wa¨chst das Minutenvolumen mit steigendem Winkel. Welches aller-
dings der wahre Wert ist, la¨sst sich nicht sagen. Schließlich bleibt festzustellen,
dass die Phasenversatzkorrektur zu einer Verbesserung fu¨hrt, indem die Unter-
schiede zwischen den einzelnen Messwerten, mithin die Standardabweichung,
reduziert werden.
Fu¨r eine statistische Auswertung der Daten bietet sich der Variationskoeffizi-
ent an, vor allem in Anbetracht unterschiedlicher Minutenvolumina bei Mensch
und Schwein. Um Positions- und Winkelabha¨ngigkeit zu unterscheiden, erfolgt
die Berechnung jeweils entlang einer Variationsachse. Zur Beschreibung der
Positionsabha¨ngigkeit wird das Minutenvolumen fu¨r jeden Winkel α getrennt













(MVP,α − µα)2 (7.8)





Analog wird fu¨r die Winkelabha¨ngigkeit fu¨r jede Position getrennt ein Varia-
tionskoeffizient ρP berechnet.
Um die Daten weiter zu kondensieren, werden die Variationskoeffizienten ge-
mittelt, ρα u¨ber alle Winkel und ρP u¨ber alle Positionen. Abb. 7.7 zeigt die
Ergebnisse fu¨r sa¨mtliche Datensa¨tze, jeweils getrennt fu¨r die Messungen ohne
und mit Phasenversatzkorrektur. Die horizontalen Linien repra¨sentieren die
Mittelwerte u¨ber alle Datensa¨tze.
Es wird deutlich, dass die Winkelabha¨ngigkeit generell geringer ist als die
Positionsabha¨ngigkeit. Die Phasenkorrektur bewirkt im Mittel eine erhebli-
che Verbesserung (-3,4%) der Positions- und eine leichte Verbesserung (-0,5%)
der Winkelabha¨ngigkeit. Der Datensatz PIG-PERF-3 zeigt die niedrigste Win-
kelabha¨ngigkeit (1,6%). PIG-PERF-4 hingegen weist hinsichtlich Positions-
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Abb. 7.7: Mittlerer Variationskoeffizient
Abschließend werden die jeweils NW · NP = 30 Werte ohne Beru¨cksichtigung
ihrer Position und ihres Winkel statistisch ausgewertet. Fu¨r die Praxis ist diese
Betrachtung die relevanteste, da ein Radiologe die Messebene an jeder belie-
bigen Position und in beliebigem Winkel einsetzen will. Um das dabei zu er-
wartende Fehlerniveau beurteilen zu ko¨nnen, wird ein Box-Whisker-Diagramm
gezeichnet (Abb. 7.8). Die jeweilige Box umfasst das zweite und dritte Quar-
til, die waagerechte Linie zeigt den Median, die Raute den Mittelwert an. Die
La¨nge der Whisker bemisst sich nach dem gro¨ßten bzw. kleinsten Wert inner-
halb des 1,5-fachen Interquartilsabstandes. Werte die außerhalb liegen, sind
als Ausreißer eingezeichnet. Tab. 7.1 fu¨hrt zusa¨tzlich die mittleren Minutenvo-
lumina und Variationskoeffizienten auf.
Es zeigt sich wiederum eine Reduktion der Streuung aufgrund der Phasen-
versatzkorrektur. Offenbar fu¨hrt die Korrektur aber auch zu einer Redukti-
on des Minutenvolumens. Fu¨r die unterschiedlichen Aufnahmeprotokolle, d.h.
Auflo¨sung, Gera¨tetyp, etc. (vgl. Abschn. 5.2) sind keine signifikanten Unter-
schiede in der Quantifizierungsqualita¨t erkennbar; ebensowenig ist die Herz-
frequenz von Bedeutung. Zusammenfassend ist festzustellen, dass der mittlere
Variationskoeffizient, d.h. der Fehler, der durch zufa¨llige Platzierung der Mess-
ebene entsteht, nach Phasenversatzkorrektur maximal 9,9% betra¨gt, gemittelt
u¨ber alle Datensa¨tze 7,2%.










































ohne PVK mit PVK
Abb. 7.8: Box-Whisker-Diagramm
Datensatz HF [1/min] Mittl. MV [L/min] Mittl. Var.koeff [%]
ohne PVK mit PVK ohne PVK mit PVK
PIG-PERF-1 100 1,96 1,68 10,6 5,9
PIG-PERF-2 122 2,65 2,24 11,8 7,6
PIG-PERF-3 88 1,34 1,34 6,2 6,9
PIG-PERF-4 115 1,59 1,39 16,0 9,9
PIG-PERF-5 124 2,18 1,97 10,8 7,6
PIG-PERF-6 92 2,06 1,88 10,1 5,4
PRB-TAO-1 54 3,21 3,06 3,1 6,0
PAT-AKE-1 77 3,25 3,17 9,1 9,5
PAT-AKE-2 75 4,07 3,63 13,3 4,4
PAT-AKE-3 82 3,16 2,67 10,8 9,2
Tab. 7.1: Mittlere Minutenvolumina und Variationskoeffizienten
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7.4 Genauigkeit im Tierexperiment
Die Konsistenzpru¨fung liefert zwar Erkenntnisse u¨ber die Pra¨zision des Quan-
tifizierungsverfahrens, also u¨ber die innere Genauigkeit, Aussagen u¨ber die ab-
solute Genauigkeit des gesamten Messverfahrens sind hingegen nicht mo¨glich.
Im Folgenden wird daher die absolute Genauigkeit unter physiologischen Be-
dingungen in einem Tierexperiment untersucht, d.h. es wird die U¨bereinstim-
mung der Quantifizierungergebnisse aus MRT-Flussmessungen mit einer ex-
ternen Referenz gepru¨ft. Um Fehler durch physiologische Schwankungen des
Herzminutenvolumens zu reduzieren, wurde auf die zeitaufwa¨ndige Aufnahme
tridirektional kodierter Flussdaten verzichtet. Stattdessen wurden unidirek-
tional kodierte MRT-Flussmessungen mit den Messwerten perivaskula¨rer, d.h.
direkt um ein Gefa¨ß gelegter Ultraschallsonden (US) als Referenz verglichen.
7.4.1 Experiment
Als Versuchstiere dienten NS = 5 gesunde Schweine (Gewicht: 28± 2 kg). Die
chirurgische Vorbereitung vor Beginn der Messungen umfasste die Ero¨ffnung
des Thorax und das Freilegen von Aorta (Aorta ascendens) und Pulmonal-
arterie (Truncus pulmonalis) zur Platzierung der Ultraschallsonden. Weiter-
hin wurden Zuga¨nge fu¨r intravaskula¨re Druckmessung, Narkose und weitere
Medikation gelegt. Fu¨r die Narkose wurden wa¨hrend des gesamten Versuchs
Natrium-Pentobarbital (Narcoren) und Pancuronium intraveno¨s u¨ber einen
Perfusor eingeleitet. Die Beatmung erfolgte u¨ber ein Beatmungsgera¨t vom Typ
Servo 900 B (Siemens-Elema) mit 21 Atemzu¨gen pro Minute und einem effek-
tiven Atemzugvolumen von 230 mL pro Atemzug bei einem Sauerstoffgehalt
von 90-100%.
Fu¨r die perivaskula¨ren Flussmessungen kam ein Flussmessgera¨t vom Typ Tran-
sonic T106 (Transonic Systems, Ithaca, NY USA) zum Einsatz (Abb. 7.10a).
Anders als die meisten ultraschallbasierten Flussmesssysteme, die den Doppler-
Effekt nutzen, arbeitet es nach dem Laufzeitprinzip (Transit-Time) [BBH+00,
ALW03]. Dabei wird von zwei piezoelektrischen Ultraschallwandlern (Transdu-
cer) zeitgleich je ein breiter Ultraschallstrahl schra¨g in das Gefa¨ß eingestrahlt
(wide beam illumination), und zwar ein Strahl in Flussrichtung, der ande-
re entgegengesetzt. Die Schallstrahlen werden von einem Reflektor auf der
gegenu¨berliegenden Gefa¨ßseite reflektiert und vom jeweils anderen Wandler
wieder empfangen (Abb. 7.10b). Anhand der Laufzeitunterschiede la¨sst sich
unmittelbar auf den Fluss schließen. Der Vorteil dieser Methode besteht in
einer gro¨ßeren Unabha¨ngigkeit der Messung vom Gefa¨ßdurchmesser und der
Positionierung der Sonde.
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Abb. 7.9: Ero¨ffneter Thorax mit Thoraxspreizer und perivaskula¨ren Fluss-
sonden um Aorta und Pulmonalarterie










Abb. 7.10: Perivaskula¨re Flussmesung mit Transit-Time-Ultraschall
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Zur Messung des Flusses in Aorta ascendens und Pulmonalarterie wurden
Flusssonden 20A bzw. 16A mit einer nominellen Auflo¨sung von 0,02 L/min
und einer relativen Genauigkeit von ±2% verwendet. Das Ausgangssignal des
Flussmessgera¨ts wurde mit einer Abtastrate von 100 Hz digitalisiert und mit-
tels der Messsoftware IOX (EMKA Technologies, Paris) aufgezeichnet.
Die magnetresonanztomographischen Messungen wurden auf einem Siemens
Magnetom Symphony 1,5 T durchgefu¨hrt. Als Sequenz kam eine 2D-Pha-
senkontrast-Sequenz vom FLASH-Typ mit unidirektionaler Geschwindigkeits-
kodierung in Durchflussrichtung und retrospektiver EKG-Synchronisation bei
freier Atmung zum Einsatz. Sequenzparameter: TR 46 ms, TE 3,8 ms, Flipwin-
kel 30◦, Matrix 256×256, Voxelgro¨ße 1,25×1,25×5mm3, dreifache Mittelung,
venc 100 cm/s.
Da der ha¨modynamische Zustand des Versuchstiers u¨ber die Dauer der Mes-
sungen nicht konstant zu halten ist, wurden nacheinander NZ = 3 deutlich
unterschiedliche Zusta¨nde explizit eingestellt:
• Normotonie
Als normoton wurde der Ausgangszustand des Tieres unter Narkose und
nach Abklingen stressbedingt erho¨hter Kreislaufaktivita¨t angesehen. Der
arterielle Druck lag bei durchschnittlich 91/67 mmHg.
• Hypertonie
Durch Infusion von Arterenol mit 3,5-5 mL/h in einer Konzentration
von 0,2 mg/mL wurde eine Steigerung von Herzfrequenz, Blutdruck und
mithin auch des Herzminutenvolumens erreicht. Der arterielle Druck lag
bei durchschnittlich 111/73 mmHg.
• Hypotonie
Genau entgegengesetzt wurden durch Infusion von Natriumnitroprussid
mit 3 mL/h in einer Konzentration von 1,2 mg/mL Herzfrequenz, Blut-
druck und Herzminutenvolumen abgesenkt. Der arterielle Druck lag bei
durchschnittlich 64/45 mmHg.
Da sich die beiden Messverfahren gegenseitig sto¨ren, war eine gleichzeitige
Messung nicht mo¨glich. Stattdessen wurden die Messungen abwechselnd durch-
gefu¨hrt, und zwar fu¨r jeden Zustand in folgendem Zyklus:
US→ MRT→ US→ MRT→ US
Die Versuchstiere konnten dabei ohne Umlagern direkt auf dem MRT-Unter-
suchungstisch in einen Vorraum gefahren werden, wo die Flusssonden um die
Gefa¨ße gelegt und die Ultraschallmessungen durchgefu¨hrt wurden.














Abb. 7.11: Flusskurven der Aorta im normotonen Zustand
7.4.2 Auswertung
MRT und US liefern jeweils zeitaufgelo¨ste Flussdaten mit 40-70 Hz bzw. 100 Hz
Abtastrate1. Abb. 7.11 zeigt zur Illustration die Flusskurven der Aorta ei-
nes Schweins im normotonen Zustand. Ein unmittelbarer Vergleich der Fluss-
verla¨ufe ist angesichts physiologischer Schwankungen von Messung zu Messung
nicht sinnvoll und wa¨re klinisch derzeit auch nicht von Bedeutung. Stattdessen
erfolgte die Auswertung der Daten auf Ebene mittlerer Flu¨sse.
Die US-Flussdaten wurden pro Messung fu¨r jeweils 60 Sekunden aufgezeich-
net. Wa¨hrend dieser Zeit kann die Sonde verrutschen und fehlerhafte Werte
liefern. Um sicherzustellen, dass nur gu¨ltige Werte in die Berechnung des mitt-
leren Flusses eingehen, wurde die Wertefolge schwellwertbasiert in einzelne
Herzschla¨ge zerlegt. Unregelma¨ßigkeiten lassen sich dann leicht erkennen. Der
mittlere Fluss wurde dann aus der la¨ngsten zusammenha¨ngenden Folge (in
diesem Sinne) fehlerfreier Werte berechnet.
Die Auswertung der MRT-Flussdaten erfolgte mittels des Softwaresystems Ar-
gus (Version VA 60C) von Siemens. Ein erfahrener Radiologe markierte die
Gefa¨ßra¨nder manuell.
Fu¨r jeden Messzyklus wurden die drei US-Messungen und die zwei MRT-
Messungen jeweils gemittelt und zu einem Wertepaar zusammengefasst.
1Bei retrospektiver Synchronisation ha¨ngt die effektive Abtastrate der MRT-
Flussmessung von der Herzfrequenz ab.
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Zustand HF [1/min] HMV [L/min]
US MRT US MRT
Normotonie 89± 10 84± 7 2,7± 0,6 2,8± 0,6
Hypertonie 132± 7 130± 10 3,1± 0,7 2,7± 0,8
Hypotonie 86± 10 84± 9 1,7± 0,5 1,7± 0,5
Tab. 7.2: Herzfrequenz (HF) und Herzminutenvolumen (HMV) bei unter-
schiedlichen ha¨modynamischen Zusta¨nden
7.4.3 Ergebnisse
Mit Ausnahme einer einzelnen Ultraschallmessung an der Pulmonalarterie,
die aus technischen Gru¨nden fehlschlug, konnten alle Werte verwendet wer-
den. Fu¨r die Bewertung lagen also insgesamt (Aorta und Pulmonalarterie)
2 ·NS ·NZ − 1 = 29 Wertepaare vor.
Tab. 7.2 fasst die Ergebnisse zusammen. Die Herzfrequenz konnte mit einer
mittleren Differenz zwischen US- und MRT-Messungen von 2,4 Schla¨gen pro
Minute innerhalb eines Messzyklus stabil gehalten werden. Dies kann als Indi-
kator fu¨r allgemein stabile ha¨modynamische Bedingungen angesehen werden.
Die Medikation bewirkte einen signifikanten Anstieg (t-Test) des mittleren
Flusses vom normontonen zum hypertonen Zustand (p = 0,0394) bzw. eine si-
gnifikante Absenkung des Flusses vom normontonen zum hypotonen Zustand
(p = 0,004). Diese Feststellung ist fu¨r die Qualita¨t der Korrelation von US-
und MRT-Messungen bedeutsam. Denn der relative Einfluss versuchsbeding-
ter Sto¨rgro¨ßen sinkt, je gro¨ßer der Abstand zwischen den wahren Flu¨ssen wird.
Abb. 7.12 zeigt die Korrelation graphisch. Der Korrelationskoeffizient berech-
net sich zu r = 0,87. Um daru¨berhinaus die U¨bereinstimmung der beiden
Verfahren bewerten zu ko¨nnen, bietet es sich an, ein Bland-Altman-Diagramm
zu zeichnen [BA86]. U¨blicherweise wird dabei die Differenz der Werte eines
Wertepaares gegen den jeweiligen Mittelwert aufgetragen. Hier wird jedoch
eine normierte, d.h. durch den zugeho¨rigen Mittelwert geteilte, Differenz auf-
getragen (Abb. 7.13). Die mittlere normierte Differenz MW = 4%, sowie die
1,96-fache Standardabweichung SA als Grenze des sogenannten 95%-U¨ber-
einstimmungsintervalls2 [-36%;+44%] sind eingezeichnet. Es zeigt sich eine
gute U¨bereinstimmung. Von drei Ausnahmen abgesehen liegen alle Punkte in-
nerhalb des U¨bereinstimmungsintervalls. Die Mehrheit weicht noch deutlich
geringer vom Mittelwert ab. Der Median der Abweichungen betra¨gt 9,7 %.
2Das U¨bereinstimmungsintervall ist nicht identisch mit dem Konfidenzintervall [BA99].
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Abb. 7.13: Bland-Altman-Diagramm
Vergleich der HMV als Mittelwert gegen normierte Differenz
Mittelwert MW=4,0%, Standardabweichung 1,96 SA=39,9%
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7.5 Transmitrale Flu¨sse
Nach der Untersuchung intravaskula¨rer Flu¨sse soll nun die Flussquantifizierung
transmitraler Flu¨sse betrachtet werden. Damit soll insbesondere der in dieser
Arbeit vorgestellte Ansatz zur automatischen Positionierung und Nachfu¨hrung
der Messebene in der Mitralklappenebene evaluiert werden. Da die PIG-MKI-
Studie zu einem fru¨hen Zeitpunkt durchgefu¨hrt wurde und die Bilder eine
schlechte Qualita¨t aufweisen, lassen sich die Herzkavita¨ten nicht segmentie-
ren, so dass keine Datensa¨tze mit Mitralregurgitation zur Verfu¨gung standen.
Die Evaluation muss sich daher auf die Quantifizierung vorwa¨rtsgerichteter,
diastolisch vom Vorhof in den Ventrikel fließender Flu¨sse beschra¨nken.
7.5.1 Experiment
Es wurden ND = 6 Datensa¨tze von gesunden Schweinen der PIG-PERF-
Studie untersucht. Fu¨r jeden Datensatz wurden die Kavita¨ten, linker Vor-
hof und linker Ventrikel, mit dem in Kap. 6 entwickelten Segmentierungs-
verfahren segmentiert. Nach Ausfu¨hrung der Fehlerkorrekturen gema¨ß Ab-
schn. 5.4 wurde das Herzminutenvolumen auf drei verschiedene Arten be-
stimmt (Abb. 7.14): Zuna¨chst wurde die Messebene zur Flussquantifizierung in
der Aorta ascendens, unmittelbar distal der Aortenklappe platziert. U¨ber den
linksventrikula¨ren Ausfluss wurde das Herzzeitvolumen HMVAorta bestimmt.
Mithilfe des Algorithmus aus Abschn. 7.2.2 wurde die Messebene anschließend
in der Mitralklappenebene platziert und aus dem ventrikula¨ren Einstrom ana-
log HMVMitral berechnet. Schließlich wurde der Algorithmus aus Abschn. 7.2.3
verwendet, um endsystolisches und enddiastolisches Volumen des linken Ven-








Abb. 7.14: Bestimmung des HMV auf drei verschiedene Arten
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Datensatz HF HMVAorta HMVMitral HMVVolumen
[1/min] [L/min] [L/min] [L/min]
PIG-PERF-1 100 3,0 2,8 2,5
PIG-PERF-3 88 2,1 2,4 1,6
PIG-PERF-4 115 2,1 2,0 1,8
PIG-PERF-5 124 3,2 3,6 3,5
PIG-PERF-6 92 2,7 3,2 3,4
Tab. 7.3: Herzminutenvolumina
7.5.2 Ergebnisse
Ein Datensatz (PIG-PERF-2) wies eine fehlerhafte Kavita¨tensegmentierung
auf und konnte daher nicht fu¨r die Auswertung verwendet werden (vgl. Ab-
schn. 6.5). Die u¨brigen Datensa¨tze ließen sich wie beschrieben auswerten. Al-
lerdings neigte der Algorithmus zur Segmentierung der Flussregion bei den
transmitralen Flu¨ssen dazu, wa¨hrend der Systole auch Flu¨sse im linksven-
trikula¨ren Ausflusstrakt miteinzubeziehen. Da es sich um gesunde Schweine
ohne Mitralklappeninsuffizienz handelte, traten systolisch keine Regurgitatio-
nen auf, so dass die betroffenen Zeitpunkte manuell aus der Berechnung des
transmitralen Herzminutenvolumens entfernt werden konnten, ohne die Vali-
dita¨t der Untersuchung zu beeintra¨chtigen.
Beim gesunden Herzen ohne Mitralklappeninsuffizienz muss aus Gru¨nden der
Stationarita¨t der ventrikula¨re Einstrom gleich dem Ausstrom sein, also:
HMVMitral = HMVAorta = HMVVolumen (7.10)
Dementsprechend wurden jeweils zwei Werte korreliert. Abb. 7.15a stellt die
Korrelation zwischen aortal und transmitral bestimmten Herzminutenvolumi-
na graphisch dar. Es ergibt sich ein Korrelationskoeffizient von r = 0,88.
Abb. 7.15b zeigt analog die Korrelation zwischen volumetrisch und transmitral
bestimmten Herzminutenvolumina. Hier ergibt sich ein etwas besserer Korre-
lationskoeffizient von r = 0,94.
Tab. 7.3 fasst die Ergebnisse der Messungen zusammen. Fu¨r eine aussagekra¨fti-
ge statistische Auswertung erscheint die Datenbasis allerdings zu klein. Zumin-
dest la¨sst sich feststellen, dass keine der Methoden das Herzminutenvolumen
systematisch im Vergleich mit einer anderen Methode u¨ber- oder unterscha¨tzt.
Die gro¨ßte Spannbreite der Messwerte liegt bei 0,8 L/min (PIG-PERF-3), die
kleinste bei 0,3 L/min (PIG-PERF-4).










































(b) Korrelation HMVVolumen gegen HMVMitral
Abb. 7.15: Korrelationen
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7.6 Zusammenfassung
Die vorgestellten Algorithmen zur automatischen Segmentierung der zu quanti-
fizierenden Flussregion, zur automatischen Nachfu¨hrung der Messebene in der
Mitralklappenebene und zur Berechnung kavita¨rer Volumina vervollsta¨ndigen
das bereits in Kap. 5 vorgestellte Softwaresystem. Die durchgefu¨hrten Experi-
mente sind ein Beitrag zur Bewertung der Validita¨t der Methode.
Die Untersuchungen zur Konsistenz zeigen gute Ergebnisse; Positions- und
Winkelabha¨ngigkeit bleiben in annehmbaren Grenzen. Die Phasenversatzkor-
rektur bewirkt im Mittel eine erhebliche Verbesserung der Abha¨ngigkeit und
fu¨hrt zu einem mittleren Variationskoeffizienten von 7,2% u¨ber alle Messwerte.
Der vorwiegend flussabwa¨rts abnehmende Fluss la¨sst systematische Ursachen
vermuten. Neben den bereits genannten kleineren Gefa¨ßabga¨ngen ko¨nnte die
zeitliche Flussverzo¨gerung eine Rolle spielen. Bei Fließgeschwindigkeiten von
100 cm/s entspricht sie auf einer Distanz von 1,5 cm ungefa¨hr der halben Ab-
tastzeit.
Die Vergleichmessung zeigt mit einem Korrelationskoeffizienten von r = 0,87
und einem Median der relativen Messabweichung von 9,7% ebenfalls gute Er-
gebnisse. Zugleich zeugen einzelne extreme Abweichungen von u¨ber 40% von
den Limitationen derartiger in-vivo-Versuche zur Validierung der Flussquanti-
fizierung.
Mit der automatischen Nachfu¨hrung der Messebene wurde ein neuartiger An-
satz zur Quantifizierung transmitraler Flu¨sse vorgestellt. Das Validierungsex-
periment zeigt sehr gute Korrelationen, wenn auch die Anzahl der Messpunkte
gering ist. Die Quantifizierung bei Mitralinsuffizienz regurgitierender Flu¨sse
konnte in Ermangelung geeigneter Datensa¨tze nicht durchgefu¨hrt werden. Die
Auswertung ko¨nnte aber nach demselben Schema erfolgen, indem ein Referenz-
wert fu¨r das Regurgitationsvolumen durch Subtraktion des u¨ber den aortalen





Die Erfassung pathologischer Stro¨mungsverha¨ltnisse ist ein wichtiges Element
der kardiovaskula¨ren Diagnostik. Angiographie, Doppler-Ultraschall oder die
unidirektionale Phasenkontrast-MRT liefern heutzutage bereits wertvolle mor-
phologische und dynamische Informationen. Im Hinblick auf die fru¨hzeitige
Erkennung ha¨modynamischer Sto¨rungen erhofft sich die Medizin jedoch Fort-
schritte von einer tiefergehenden Analyse physiologischer und pathologischer
Stro¨mungsverha¨ltnisse. Das Anliegen der vorliegenden Arbeit war es, hierzu
einen Beitrag zu leisten.
Als Basis wurde die tridirektional kodierte Phasenkontrast-MRT gewa¨hlt, denn
sie bietet gegenu¨ber den bestehenden diagnostischen Verfahren eine einzigar-
tige, entscheidende Neuerung: die vektorielle Stro¨mungsmessung. Nach einge-
hender Analyse des aktuellen Forschungsstandes wurden drei ineinandergrei-
fende technische Ansa¨tze entwickelt, um bestehende Hindernisse fu¨r den klini-
schen Einsatz des Verfahrens zu beseitigen.
Erstens wurde ein Softwaresystem zur interaktiven Stro¨mungsanalyse konzi-
piert und implementiert, das erstmals alle Elemente der Verarbeitungskette
in ein konsistentes Objektmodell integriert. Anhand beispielhaft evaluierter
Datensa¨tze pathologischer Stro¨mungsverha¨ltnisse wurden die realisierten Vi-
sualisierungstechniken und die Funktionsfa¨higkeit des gesamten Systems de-
monstriert.
Zweitens wurde fu¨r den speziellen Fall der transmitralen Flussquantifzierung
vorgeschlagen, die Kavita¨ten des linken Herzens zu segmentieren und die Mess-
ebene automatisch am Beru¨hrpunkt von Vorhof und Ventrikel zu platzieren,
um so die Bewegung der Mitralklappe zu beru¨cksichtigen. Die Segmentierung
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wurde auf Basis eines Level-Set-Verfahrens realisiert, wobei erstmals Morpho-
logie, Fluss, Form und Kru¨mmung als Merkmale integriert wurden.
Drittens wurde mit einer Reihe von Experimenten die Quantifizierung von
Flu¨ssen untersucht. Die Ergebnisse besta¨tigen die Validita¨t des Ansatzes, Flu¨sse
aus den aufgenommenen Vektorfeldern zu berechnen. Pra¨zision und Genauig-
keit erwiesen sich als gut, wenngleich vereinzelt hohe Abweichungen weiter zu
untersuchen sind.
8.2 Diskussion und Ausblick
Mit der vektorwertigen, tridirektional kodierten Phasenkontrast-MRT bietet
sich der Medizin ein neuartiges, vielversprechendes Verfahren fu¨r die kardio-
vaskula¨re Diagnostik an. Die klinischen Erfahrungen sind noch sehr begrenzt.
Ob und wie aufgrund dieses Verfahrens bei Therapieentscheidungen ku¨nftig
von etablierten Kriterien abgewichen werden kann, muss insofern prospektiv
und mit aller gebotenen Vorsicht gepru¨ft werden.
Gleichzeitig ist die technische Entwicklung nicht abgeschlossen. Auf der Grund-
lage der hier erarbeiteten Methoden, bieten sich verschiedene Erga¨nzungen
an. Im Hinblick auf die Vorverarbeitung der Bilddaten, d.h. Fehlerkorrektur
und Segmentierung, sollte das Laufzeitverhalten der Algorithmen, insbesonde-
re der Kavita¨tensegmentierung optimiert werden. Die Fehlerkorrektur ko¨nnte
um weitere Aspekte, beispielsweise die Beru¨cksichtigung nicht-linearer Feldin-
homogenita¨ten, erga¨nzt werden. Weiterhin ist die Entwicklung der Sequenz-
technik und der Tomographen selbst im Auge zu behalten, da Neuerungen
zwar die Bildgebungseigenschaften verbessern und Fehlerkorrekturen ggf. gar
u¨berflu¨ssig machen, unter Umsta¨nden aber auch negative Auswirkungen auf
den Bildkontrast haben ko¨nnen. Aktuelle Entwicklungen von Phasenkontrast-
Sequenzen benutzen beispielsweise Blutsa¨ttigungseffekte, wodurch sich Blut
vom umgebenden Gewebe weniger abhebt [MCA+03]. Davon wa¨re die Ka-
vita¨tensegmentierung betroffen.
Eine Idee zur Verbesserung der Datenqualita¨t besteht in der Entwicklung
modellbasierter Filter unter Verwendung der Navier-Stokes-Gleichungen als
Grundgleichungen der Stro¨mungsdynamik. Durch Kopplung von Methoden der
numerischen Stro¨mungssimulation [HUK+06] mit der tridirektionalen Fluss-
bildgebung ko¨nnte eine erhebliche Verbesserung des Vektorfelds erreicht wer-
den. Insbesondere ko¨nnte der Einfluss des Rauschens reduziert werden, ohne
ra¨umliche Auflo¨sung zu opfern. Im Gegenteil ließe sich ra¨umlich wie zeitlich
pra¨ziser interpolieren und somit eine ho¨here effektive Auflo¨sung erreichen. Vi-
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sualisierung und Quantifizierung wu¨rden damit weniger fehleranfa¨llig und zu-
gleich genauer.
Darauf aufbauend ko¨nnten schließlich neben dem Fluss weitere quantitative
Gro¨ßen aus den Stro¨mungsdaten abgeleitet werden. Klinisch von gro¨ßtem In-
teresse sind derzeit der Blutdruck und die Wandspannung, da diesen Gro¨ßen
eine wichtige Rolle bei der Beurteilung von atherosklerotischen Gefa¨ßwand-
vera¨nderungen – oder der Progression vaskula¨rer Pathologien allgemein – zu-
geschrieben wird. Denkbar ist aber auch die Entwicklung neuer diagnostischer
Kennwerte, beispielsweise zur quantitativen Einstufung von Wirbeln oder lo-
kalen Geschwindigkeitsspitzen.
Betrachtet man abschließend die Entwicklung der kardiovaskula¨ren Medizin
insgesamt, so la¨sst sich feststellen, dass viele einzelne, zumeist interdisziplina¨re
Forschungsarbeiten – auch die vorliegende – in den vergangenen Jahren ebenso
bedeutsame wie erfreuliche Fortschritte zum Wohl der Patienten erzielt haben.





Die im Rahmen der Arbeit implementierten Methoden wurden in MEDIFRA-
ME integriert, ein Software-Framework, das speziell fu¨r die Entwicklung von
Anwendungen in der medizinischen Bildverarbeitung und Simulation konzi-
piert wurde. Der Vorteil liegt darin, dass verschiedene Anwendungen auf einer
gemeinsamen Plattform schnell und mit einheitlichem Programmierparadigma
aufgebaut werden ko¨nnen.
MEDIFRAME besteht aus einem Kernsystem und aus Komponenten, die als
unabha¨ngige Module die anwendungsspezifische Funktionalita¨t implementie-
ren. Das Kernsystem gibt einen Rahmen mit einem bestimmten Programm-
fluss vor und definiert Schnittstellen fu¨r alle wichtigen Funktionalita¨ten. Dazu
geho¨ren insbesondere die Persistenz durch Abbildung von Objekten auf eine
XML-Kodierung, das Visualisierungssystem in Szenenarchitektur, die Daten-
verwaltung und die Fensterverwaltung. Verschiedene Mechanismen, unter an-
derem ein deklarativer Bindungs- und Aktionsmechanismus, ermo¨glichen die
lose Kopplung der Komponenten an das Kernsystem in Form von Plug-Ins,
die erst zur Laufzeit eingebunden werden. [SBD02, SKH+03]
Die gesamte Software-Plattform wurde objektorientiert entwickelt und in C++
implementiert. Sie umfasst derzeit ca. 350 Klassen. Wesentliche Bibliotheken
sind QT (Trolltech, Oslo, Norwegen) fu¨r die Benutzerobefla¨che und VTK (Kit-
ware, New York, USA) fu¨r die 3D-Grafik.
Im Folgenden wird der Aufbau der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten
Komponenten kurz dargestellt (vgl. Abb. A.3). Daru¨berhinaus existieren zahl-
reiche weitere spezifische Komponenten, beispielsweise fu¨r die Segmentierung
und Simulation der Halswirbelsa¨ule [Sei07].
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Abb. A.1: Benutzeroberfla¨che von DICOMCENTER
A.2 Komponente DICOMCENTER
Die Komponente DICOMCENTER dient dem strukturierten Einlesen der DI-
COM-Daten (vgl. Abschn. 5.3.1). Dazu werden vom Benutzer angegebene Ver-
zeichnisse nach DICOM-Dateien durchsucht und deren Inhalt wird aufgrund
der Informationen im Dateiheader in die logische Datenorganisation eingebun-
den. Der Dateizugriff und die standardkonforme Verarbeitung des DICOM-
Dateiformats erfolgt mit Hilfe der Software-Bibliothek DCMTK (Offis, Uni-
versita¨t Oldenburg).
Abb. A.1 zeigt die Benutzeroberfla¨che. Die obere Liste listet die verfu¨gba-
ren Studien auf, die mittlere Liste die Serien der gewa¨hlten Studie. Rechts
daneben befindet sich ein Bildvorschaubereich oder alternativ eine Ansicht
der Headerdaten. In die untere Liste tra¨gt der Benutzer die Serien ein, die
er einlesen mo¨chte. Indem mehrere Serien von 2D-Cine-Sequenzen eingetragen
werden, lassen sich auch 4D-Datensa¨tze einlesen. Dabei wird automatisch ge-
pru¨ft, ob beispielweise Gro¨ße, Orientierung und Schichtabstand der einzelnen
Serien zueinander konsistent sind.
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A.3 Komponente FLOWANALYZER
FLOWANALYZER ist die Hauptkomponente fu¨r die rechnergestu¨tzte Analyse
kardiovaskula¨rer Stro¨mungen auf Basis der Magnetresonanztomographie. Um
die komplexe Funktionalita¨t zu strukturieren, wurden Teile an Subkomponen-
ten delegiert.
Das zentrale Datenelement, das von FLOWANALYZER verwaltet wird, ist
FlowImageModel als Tra¨ger des 4D-Morphologiebildes und des 4D-Geschwin-
digkeitsvektorfeldes. Dieses wird zu Beginn einer Sitzung aus den vom Benutzer
eingelesenen DICOM-Daten erzeugt und dann zur weiteren Verarbeitung an
die einzelnen Subkomponenten weitergeleitet. Daru¨berhinaus beherbergt die
Komponente den gro¨ßten Teil der Applikationslogik. Die Klasse FlowAnaly-
zerApplicationModel implementiert die Benutzerschnittstelle, d.h. sie empfa¨ngt
und verteilt die Eingaben des Benutzers.
Fu¨r die Vorverarbeitung der Geschwindigkeitsdaten ist die Subkomponente
FLOWPROCESSING zusta¨ndig. Hier sind insbesondere die Algorithmen zur
Fehlerkorrektur (vgl. Abschn. 5.4) in den Klassen AliasingCorrection, Pha-
seOffsetCorrection und NoiseFilter implementiert. Außerdem werden die ver-
schiedenen Datenkarten (vgl. Abschn. 5.6.3) berechnet und der aktiven Instanz
von FlowImageModel assoziiert, so dass sie vom Visualisierungssystem direkt
in Verbindung mit den Morphologie- und Geschwindigkeitsdaten abgerufen
werden ko¨nnen.
Die Subkomponente FLOWVISUALIZATION erweitert die Visualisierungs-
funktion des Kernsystems (Subkomponente MEDIVIEW) um Aktoren fu¨r die
Flussvisualisierung und realisiert auf diese Weise das in dieser Arbeit entwickel-
te Interaktionsmodell (vgl. Abschn. 5.5). Dazu wird mit der Klasse FlowSce-
neModel eine Spezialisierung des Szenenmodells aus MEDIVIEW eingefu¨hrt.
Dank des Klassenfabrik- und Bindungsmechanismus erfolgt diese Erweiterung
ohne Eingriff in das Kernsystem.
Die Subkomponente FLOWQUANTIFICATION bu¨ndelt die Funktionalita¨t
zur Quantifizierung von Flu¨ssen. Ein spezieller ROIActor dient der Definition
einer Region of Interest in Form einer Ellipse, die beliebig in der Szene positio-
niert und orientiert werden kann. Die ROI wird u¨ber eine Pipeline von Grafik-
filtern aus den Geschwindigkeitsdaten ausgeschnitten und der Quantifizierung
zugefu¨hrt. Die Klasse FlowQuantificationModel repra¨sentiert das Ergebnis der
Quantifizierung, d.h. fu¨r jeden Zeitpunkt werden der Fluss und Informationen
zur ROI abgespeichert. Diese ko¨nnen u¨ber verschiedene Klassen, beispielsweise
QuantificationView, grafisch dargestellt werden.
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A.4 Komponente CARDIOSEGMENTATION
Der Aufbau des gesamten Segmentierungssystems wurde bereits in Abb. 6.10
dargestellt. Den Kern des Algorithmus bildet die 3D-Segmentierung von linkem
Ventrikel bzw. Atrium fu¨r jeweils einen Zeitpunkt t. Abb. A.2 zeigt die inter-
ne Klassenstruktur: Einstiegspunkt fu¨r eine 3D-Segmentierung ist die Klasse
LVSegmentationFilter (auch fu¨r LA). Diese bedient sich zweier weiterer Klas-
sen, LVNarrowBandLeveSetImageFilter und LVLevelSetFunction, die jeweils
von Klassen des Insight-Toolkit (ITK) abgeleitet wurden.
Die Klasse LVLevelSetFunction, abgeleitet von itk:FiniteDifferenceFunction,
implementiert die Aktualisierungsfunktion. Diese wird als gewichtete Sum-
me aus den Teilaktualisierungsfunktionen berechnet, in die die verschiedenen
Merkmale eingehen. Von dieser Berechnung getrennt ist der Algorithmus zur
Iteration der Level-Set-Funktion, die in der Klasse LVNarrowBandLevelSet-
ImageFilter implementiert ist. Als Basisklasse dient die Klasse itk:Narrow-
BandImageFilterBase, die ein strukturelles Muster zur Implementierung einer
Narrow-Band-Iteration anbietet. Die Level-Set-Funktion wird dabei in jedem









Abb. A.2: UML-Klassendiagramm der Segmentierungskomponente
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In der klinischen Praxis gibt es bislang kein einziges diagnostisches Verfahren, 
das ein vollständiges Strömungsbild, also das zeitlich veränderliche Vektorfeld 
der Strömungsgeschwindigkeiten, liefert. Eine Variante der Magnetresonanztomo­
gra phie, die tridirektional kodierte Phasenkontrast­Magnetresonanztomogra phie, 
erscheint als aussichtsreichster Ansatz, diese Lücke zu schließen. In den vergan­
genen 10 – 15 Jahren wurde dieses Verfahren immer weiter entwickelt und opti­
miert, der Einzug in die Praxis ist aber noch nicht vollzogen.
Im Hinblick auf den aktuellen Stand der Forschung und die noch offene Diskussi­
on um den klinischen Nutzen der magnetresonanztomographischen Strömungs­
bildgebung erscheint es aus Sicht der Informatik vorrangig notwendig, die In­
formationsverarbeitung zu systematisieren und den Anforderungen der Klinik 
anzupassen. Dieses Buch möchte dazu einen Beitrag leisten, indem es Verfahren 
beschreibt, wie sich die gemessenen Daten rechnergestützt verarbeiten lassen. 
Zentrale Themen sind die interaktive Flussdatenanalyse, die flussbasierte Kavitä­
ten segmentierung und die Validierung der Flussquantifizierung. Ausgewählte Bei­
spiele physiologischer und pathologischer Strömungsverhältnisse demonstrieren 
das Potenzial des Ansatzes, die kardiovaskuläre Diagnostik zu verbessern.
